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For millions of years, mankind lived just like
the animals. Then something happened which
unleashed the power of our imagination. We
learned to talk and we learned to listen. (...)
Mankind’s greatest achievements have come
about by talking, and its greatest failures by
not talking. (...) All we need to do is make




A monitorac¸a˜o cont´ınua de paraˆmetros fisiolo´gicos de um ser
humano e´ um desafio, visto a complexidade biolo´gica e o nu´mero de
paraˆmetros a serem monitorados. O ser humano e´ um sistema multi
varia´vel que necessita desta monitorac¸a˜o cont´ınua para seu o´timo fun-
cionamento. Equipamentos vest´ıveis (wearable) sa˜o aliados para o
cumprimento desta tarefa pela autonomia na aquisic¸a˜o dos sinais e
paraˆmetros fisiolo´gicos, tornando-se bastante complexos e completos
na finalidade de monitoramento de um ser humano. Outros sistemas
tambe´m multi varia´veis, como um ve´ıculo automotivo, possuem um
sistema de monitoramento responsa´vel por adquirir todos os sinais rele-
vantes e realizar ana´lises necessa´rias. A soluc¸a˜o de um sistema de moni-
toramento de ve´ıculo automotivo e´ separada em mo´dulos responsa´veis
por determinadas tarefas, e cada mo´dulo pode ser independentemente
removido, melhorado, e novos mo´dulos podem ser adicionados. A par-
tir da soluc¸a˜o de mo´dulos de monitoramento de um ve´ıculo automotivo,
soluc¸a˜o ja´ robusta e consolidada, inspirou-se em uma plataforma de
aquisic¸a˜o de fotopletismografia (PPG) com um sistema de monitora-
mento de um ser humano. O sistema de monitoramento ira´ obter o
sinal de PPG e calculara´ a pressa˜o sangu´ınea na˜o invasiva em tempo
real baseada neste paraˆmetro (a partir de uma calibrac¸a˜o inicial com
um dispositivo auxiliar de pressa˜o), e enviara´ estes dados calculados
a um outro equipamento/estabelecimento de sau´de via comunicac¸a˜o
sem fio. A plataforma de aquisic¸a˜o realiza controle de intensidade lu-
minosa dos LEDs para obtenc¸a˜o de PPG em qualquer indiv´ıduo sem
interfereˆncia de fatores interdividuais (cor da pele, rigidez da arte´ria).
Este trabalho tambe´m apresenta estudos sobre a obtenc¸a˜o da pressa˜o
sangu´ınea via PPG sem a necessidade de calibrac¸a˜o com um disposi-
tivo auxiliar de pressa˜o, e estudos sobre a utilizac¸a˜o de LED verde em
equipamentos de PPG wearable, em detrimento do LED vermelho e in-
fravermelho. Os resultados mostraram a eficieˆncia da plataforma para
ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea na˜o invasiva em tempo real, atingindo
valores dentro da toleraˆncia de erro permitida pela AAMI (Association
for the Advancement of Medical Instrumentation). O me´todo de
ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea sem calibrac¸a˜o por um aparelho auxiliar
de pressa˜o apresentou resultados promissores, mas com necessidade
de um estudo mais aprofundado. O controle de intensidade luminosa
nos LEDs possibilita a obtenc¸a˜o da morfologia de onda do PPG em
qualquer indiv´ıduo. Testes reais ainda necessitam ser efetuados para
comprovac¸a˜o dos me´todos propostos.
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The continuous physiological parameters monitoring on a human
being is a challange, due to its biological complexity and the ammount
of paremeters to be monitored. A human being is a multi variable
system that need this continuous monitoring for its optimal behaviour.
Wearable devices are useful tools to this task due to its autonomy on the
signals and parameters acquisition, being very complex and complete
on the real time monitoring solution. Other systems also multi variable,
as a vehicle, have a monitoring system responsible for acquiring all
relevant signals and to perform the needed analysis. This solution
for a vehicle monitoring system is splitted in modules, where each
module is responsible for their respective task, and each module can
be removed, optimized and even new modules can be inserted. From
this robust and consolidated solution, a photoplethysmography PPG
acquisition platform with a monitoring system was developed. The
monitoring system will acquire the PPG signal and calculates the non
invasive blood pressure based on PPG (after an initial input from an
auxiliary blood pressure device) and send these information to another
device or health care stablishment. The system has a LED luminous
intensity control in order to obtain a PPG waveform in any individual,
despite skin color or arterial stiffness. This work also presents studies
about the use of green LED light in wearable PPG devices over red and
infrared LED lights. Results showed the efficiency of the platform for
the non-invasive blood pressure calculus in real time, with errors below
the tolerance allowed by AAMI (Association for the Advancement
of Medical Instrumentation). The blood pressure calculus without
calibration by an auxiliar device showed promising results, but with
further studies needed. The LEDs luminous intensity control adjusts
the LEDs luminous intensity, allowing the PPG to be obtained in any
subject. Real test still need to be performed, so the methods presented
in this thesis can be proven.
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A fotopletismografia (PPG) e´ uma te´cnica bastante conhe-
cida e difundida. No entanto, a extrac¸a˜o e ca´lculo de determina-
dos paraˆmetros fisiolo´gicos de um indiv´ıduo atrave´s do sinal do
PPG esta˜o em processo de estudo. O uso deste me´todo, suplan-
tando medic¸o˜es invasivas, traz benef´ıcios para o usua´rio sauda´vel
como para eventuais indiv´ıduos na˜o-sauda´veis. Com esta aborda-
gem e´ poss´ıvel a medic¸a˜o em tempo real e cont´ınua, estando inter-
ligada com outros equipamentos e transmitindo estas informac¸o˜es
em tempo real para um centro de sau´de especializado ou membros
da famı´lia. Este trabalho propo˜e o desenvolvimento de uma pla-
taforma de aquisic¸a˜o para ca´lculos de paraˆmetros fisiolo´gicos de
forma cont´ınua e em tempo real, usando conceitos de u - health e
atrave´s de mo´dulos de monitoramento baseados no sistema de mo-
nitoramento ve´ıculos automotivos, obtendo a pressa˜o sangu´ınea do
indiv´ıduo utilizando-se do PPG reflexivo no pulso. O ser humano
e´ um sistema multi varia´vel que necessita de uma monitorac¸a˜o
cont´ınua para seu o´timo funcionamento. Outros sistemas tambe´m
multi varia´veis, como um ve´ıculo automotivo, possuem um sistema
de monitoramento responsa´vel por adquirir todos os sinais rele-
vantes e realizar ana´lises necessa´rias. A soluc¸a˜o de um sistema de
monitoramento de ve´ıculo automotivo e´ separada em mo´dulos res-
ponsa´veis por determinadas tarefas, e cada mo´dulo pode ser inde-
pendentemente removido, melhorado, e novos mo´dulos podem ser
adicionados. A partir da soluc¸a˜o de mo´dulos de monitoramento de
um ve´ıculo automotivo, soluc¸a˜o ja´ robusta e consolidada, inspirou-
se em uma plataforma de aquisic¸a˜o de fotopletismografia (PPG)
com um sistema de monitoramento de um ser humano.
Atrave´s do sinal de PPG obtido pela plataforma de aquisic¸a˜o,
um algoritmo de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea na˜o invasiva, base-
ado no PPG, e´ utilizado para o ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea bati-
mento a batimento. Este algoritmo e´ baseado no desenvolvido por
Jones & Wang [2], e otimizac¸o˜es sa˜o realizadas para o desempe-
nho mais robusto deste algoritmo. Para o ca´lculo ser realizado, e´
necessa´rio uma entrada inicial de pressa˜o sisto´lica e diasto´lica, ob-
tidos por um aparelho auxiliar de pressa˜o sangu´ınea. Estudos sa˜o
realizados para o desenvolvimento de um algoritmo de ca´lculo de
pressa˜o sangu´ınea na˜o invasiva, tambe´m baseado em PPG, sem a
necessidade de calibrac¸a˜o inicial.
O estudo de Fallow [1] apresenta variac¸o˜es na relac¸a˜o AC/DC
do sinal do PPG entre indiv´ıduos com pele mais escura e pele mais
clara, segundo a escala de Fitzpatrick [3]. Outros fatores interdivi-
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duais como a rigidez da arte´ria e camada de gordura interferem na
amplitude do sinal de fotopletismografia. Deste modo e´ necessa´rio
o projeto de um controlador de luminosidade nos LEDs do PPG,
ajustando assim o n´ıvel de luminosidade para cada indiv´ıduo, ob-
tendo sinal AC de alta amplitude - da parte AC pode-se calcular
paraˆmetros fisiolo´gicos como a pressa˜o sangu´ınea, utilizado neste
trabalho. Tambe´m interferem no sinal do PPG os artefatos de mo-
vimento, ocasionados por movimento corporal. Estudos sa˜o realiza-
dos para o projeto de filtro adaptativo para reduc¸a˜o de artefatos de
movimento, a partir de [4] e [5].
As contribuic¸o˜es deste trabalho sa˜o: projeto de hardware de
PPG para aplicac¸o˜es em sau´de ub´ıqua; desenvolvimento e estudos
de um sistema de monitoramento com mo´dulos, para um ser hu-
mano; desenvolvimento de um algoritmo com calibrac¸a˜o inicial
para ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea na˜o invasiva utilizando-se de
PPG; estudos e desenvolvimento sobre ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea
na˜o invasiva via PPG sem necessidade de calibrac¸a˜o; projeto de
controle de luminosidade nos LEDs do PPG para obtenc¸a˜o de uma
forma de onda de alta amplitude; estudos sobre utilizac¸a˜o de filtro
adaptativo para reduc¸a˜o de artefatos de movimento em PPG; e es-
tudos sobre a utilizac¸a˜o de LED verde em comparac¸a˜o com LEDs
vermelho e infravermelho em aplicac¸o˜es de PPG reflexivo.
1.1 JUSTIFICATIVA
A pressa˜o sangu´ınea e´ um dos paraˆmetros fisiolo´gicos
mais importantes e ba´sicos. Os me´todos de obtenc¸a˜o de pressa˜o
sangu´ınea, no entanto, sa˜o invasivos ou na˜o-invasivos e, muitas ve-
zes, desconforta´veis como o Monitorizac¸a˜o Ambulatorial de Pressa˜o
Arterial (MAPA), ao ser posicionado no brac¸o e ocasionarem a
oclusa˜o das veias e arte´ria. Para sau´de ub´ıqua, o equipamento deve
ser capaz de obter determinado paraˆmetro fisiolo´gico a qualquer
momento e em qualquer lugar [6]. Isto significa que o conforto da
utilizac¸a˜o do equipamento coopera com o indiv´ıduo utiliza´-lo por
mais tempo.
Dentre as te´cnicas de obtenc¸a˜o de paraˆmetros fisiolo´gicos, a
fotopletismografia e´ um dos mais simples e menos invasivos. Isto
se deve pelo paraˆmetro ser obtido atrave´s da incideˆncia de luz na
pele por fotoemissores, excitando um fotoreceptor localizado no
lado oposto do meio de medic¸a˜o ou adjacente aos fotoemissores.
Atrave´s deste sinal de fotopletismografia, va´rios outros paraˆmetros
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fisiolo´gicos podem ser obtidos, tornando este equipamento uma
o´tima soluc¸a˜o para aplicac¸o˜es em sau´de ub´ıqua. No entanto deve-se
projeta´-lo com cuidado, visto o fato da alta capacidade de distorc¸a˜o
do sinal de PPG devido a` artefatos de movimento.
1.2 OBJETIVO
1.2.1 Objetivos Gerais
Desenvolver o hardware e o firmware de uma plataforma de
aquisic¸a˜o de fotopletismografia composta por mo´dulos de monito-
ramento baseados em mo´dulos de monitoramento de um sistema
automotivo. O dispositivo wearable ira´ conter um microcontrolador
responsa´vel pela aquisic¸a˜o dos sinais dos sensores, por filtros di-
gitais, controle, e por realizar o ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea na˜o-
invasiva, comunicando-se via bluetooth com um dispositivo externo.
1.2.2 Objetivos Espec´ıficos
\bullet Projetar um hardware de aquisic¸a˜o de fotopletismografia refle-
xiva no pulso;
\bullet Projetar uma plataforma contendo o hardware de aquisic¸a˜o
de fotopletismografia, processamento de sinais, controle,
comunicac¸a˜o e gerenciamento de energia, separados em
mo´dulos, para que funcione de modo autoˆnomo (dispositivo
wearable);
\bullet Desenvolver um algoritmo de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea
na˜o-invasiva baseado apenas em fotopletismografia, que apre-
sente resultados abaixo do erro ma´ximo tolerado pela norma
internacional [7];
\bullet Implementar o algoritmo do item anterior em um microcon-
trolador;
\bullet Desenvolver comunicac¸a˜o da plataforma com um outro dispo-
sitivo capaz de enviar informac¸o˜es via WiFi, para aplicac¸o˜es
em sau´de ub´ıqua;
\bullet Estudar e comparar a utilizac¸a˜o do LED verde na fotopletismo-
grafia com o LED vermelho e o infravermelho.
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1.3 ORGANIZAC¸A˜O DA DISSERTAC¸A˜O
Este trabalho e´ dividido em 9 cap´ıtulos. O cap´ıtulo 2 apresen-
tara´ a fundamentac¸a˜o teo´rica necessa´ria para o entendimento deste
trabalho, elucidando o estado da arte do ca´lculo de paraˆmetros fi-
siolo´gicos atrave´s de fotopletismografia, assim como o estado da
arte da pro´pria te´cnicas de fotopletismografia. Em seguida, tere-
mos 3 cap´ıtulos sobre Materiais e Me´todos, divididos em 3 partes:
a Plataforma de Aquisic¸a˜o, que aborda o hardware desenvolvido;
o desenvolvimento de firmware como o Processamento de Sinais
e Controle; e o Me´todo de Ca´lculo de Pressa˜o Sangu´ınea. A seguir,
apresentam-se os Resultados, seguido das Discusso˜es, Conclusa˜o do
trabalho e indicac¸o˜es de Trabalhos Futuros.
2 FUNDAMENTAC¸A˜O TEO´RICA
2.1 SAU´DE UBI´QUA
Com o avanc¸o da tecnologia, o paradigma do atendimento
me´dico tem apresentado mudanc¸as, evoluindo da cura para a
prevenc¸a˜o, e no formato do monitoramento cont´ınuo de pacientes
internados e na˜o internados, a fim de auxiliar no tratamento de
doenc¸as [8]. Neste contexto, o modelo ub´ıquo se estende para a
sau´de, na forma da obtenc¸a˜o de paraˆmetros fisiolo´gicos a qualquer
momento e em qualquer lugar [6], estabelecendo uma nova abor-
dagem no cuidado a` sau´de dos indiv´ıduos.
Num cena´rio de sau´de na˜o-ub´ıqua, ocorre um fluxo de in-
div´ıduos aos estabelecimentos de assisteˆncia de sau´de (Fig. 2.1. Es-
tes indiv´ıduos se deslocam a uma cl´ınica, posto de sau´de ou hospital
e um profissional da a´rea da sau´de coleta informac¸o˜es e paraˆmetros
fisiolo´gicos para ana´lise da condic¸a˜o f´ısica e psicolo´gica deste paci-
ente. Este cena´rio pode sobrecarregar um estabelecimento de as-
sisteˆncia de sau´de com fluxos desnecessa´rios de indiv´ıduos, sobre-
carga dos recursos humanos, equipamentos e infraestrutura f´ısica.
Os eventos de coleta destas informac¸o˜es apresentam-se como um
problema discreto: os bio-sinais sa˜o adquiridos uma vez que o pa-
ciente se desloca a` unidade de assisteˆncia de sau´de ou/e quando
se mante´m internado. Na˜o ha´ monitoramento cont´ınuo fora destes
estabelecimentos, limitando a ana´lise a` consulta cl´ınica.
Figura 2.1: Mudanc¸a do Fluxo de Informac¸o˜es aos Estabelecimentos
Assistenciais de Sau´de com a Introduc¸a˜o da Sau´de Ub´ıqua. Fonte: O
Autor.
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A inclusa˜o do conceito ub´ıquo na sau´de ocasiona uma
mudanc¸a de fluxo: os paraˆmetros cl´ınicos sa˜o transmitidos direta-
mente do indiv´ıduo para o estabelecimento de assisteˆncia de sau´de,
na˜o necessitando da presenc¸a f´ısica do paciente no estabelecimento.
Desta forma ha´ o monitoramento cont´ınuo dos bio-sinais relevantes
a` condic¸a˜o cl´ınica do paciente.
A aplicac¸a˜o da sau´de ub´ıqua e´ poss´ıvel principalmente pelo
avanc¸o da tecnologia de transmissa˜o de dados via comunicac¸a˜o
sem fio. Exemplos sa˜o conexo˜es 3G/4G, Bluetooth e WiFi. Estes
protocolos de comunicac¸a˜o adicionados a equipamentos wearable
(vest´ıveis) possibilitam a aquisic¸a˜o de paraˆmetros fisiolo´gicos e o
envio destes a um estabelecimento de assisteˆncia de sau´de, como
tambe´m abre a possibilidade de manter membros da famı´lia cien-
tes da condic¸a˜o do indiv´ıduo na˜o-sadio a qualquer momento e em
qualquer lugar.
Um equipamento wearable e´ composto de treˆs partes (Fig.
2.2: uma unidade de processamento (computador) wearable, sen-
sor(es) wearable e um mo´dulo de comunicac¸a˜o [9]. A unidade de
processamento pode ser representado por um microcontrolador ou
PIC, como tambe´m smartphone, tablet ou notebook. O mo´dulo sen-
sorial (responsa´vel pela aquisic¸a˜o do bio-sinal) comunica-se com a
unidade de processamento que sera´ responsa´vel por transformar os
sinais lidos em paraˆmetros fisiolo´gicos de alto n´ıvel, e encaminha´-
los novamente ao mo´dulo de comunicac¸a˜o para que este envie a`
outro dispositivo/estabelecimento atrave´s de algum protocolo de
comunicac¸a˜o.
Figura 2.2: Mo´dulos de um Equipamento Wearable. Fonte: O Autor.
Va´rios sinais e paraˆmetros fisiolo´gicos podem ser adquiri-
dos por equipamentos wearable e algoritmos podem ser adicio-
nados a estes equipamentos, elevando o n´ıvel tecnolo´gico e en-
tregando paraˆmetros de fa´cil e ra´pida ana´lise ao profissional da
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sau´de. Cita-se o eletrocardiograma, fotopletismografia, saturac¸a˜o
de oxigeˆnio, frequeˆncia card´ıaca, pressa˜o sangu´ınea na˜o invasiva,
coereˆncia card´ıaca, respirac¸a˜o, temperatura, entre outros. Este tra-
balho se concentrara´ na fotopletismografia e na pressa˜o sangu´ınea,
paraˆmetro derivados deste bio-sinal.
2.2 FOTOPLETISMOGRAFIA
A fotopletismografia (photoplethysmography ou PPG) e´ uma
te´cnica utilizada na detecc¸a˜o de mudanc¸as no volume do fluxo
sangu´ıneo numa determinada parte do corpo. Quando um feixe de
luz e´ direcionado a` pele, parte desta luz e´ absorvida pelos tecidos
e pelo sangue venoso na˜o pulsa´til [10]. Ha´ uma porc¸a˜o da luz emi-
tida que atravessa o tecido e o sangue, e uma parte restante da
luz e´ refletida. A pesar da simplicidade do me´todo, o entendimento
completo da origem do espectro de frequeˆncias deste sinal, com sua
componente fundamental e suas harmoˆnicas, ainda na˜o e´ bem claro,
mas proveˆ importantes informac¸o˜es sobre o sistema cardiovascular
[11]. A Fig. 2.3 representa o bio sinal e as respectivas componentes.
A porc¸a˜o constante (DC) corresponde a` absorc¸a˜o da luz pelos teci-
dos e pelo sangue venoso na˜o pulsa´til. A componente varia´vel (AC)
corresponde ao sangue pulsa´til.
Figura 2.3: Componentes AC e DC na fotopletismografia. Fonte: O
Autor.
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O equipamento de fotopletismografia consiste em dois com-
ponentes: um fotoemissor (comumente um LED) e um fotodiodo.
A morfologia do bio-sinal adquirido pelo fotodiodo varia de pessoa
para pessoa e depende do local em que e´ utilizado [12]. A Fig. 2.4,
mostra a diferenc¸a de morfologia e amplitude do PPG de um in-
div´ıduo. Nota-se pequenas diferenc¸as, quase impercept´ıveis entre
os sinais de ambos os lados da orelha e dos dedos (indicadores).
Ja´ quanto aos dedos dos pe´s, percebe-se grande diferenc¸a na mor-
fologia e amplitude dos sinais, como um atraso devido a` distaˆncia
do corac¸a˜o. Esse atraso na˜o se verifica a olho nu´ nos outros pontos
medidos devido a` proximidade com o corac¸a˜o.
Figura 2.4: Comparac¸a˜o do PPG em Diferentes Partes do Corpo. As
linhas azuis representam o lado direito e as linhas vermelhas o lado
esquerdo. Note o atraso e a reduc¸a˜o de amplitude entre o dedo do
pe´ direito e esquerdo. Fonte: Adaptado de [12]
Ha´ duas configurac¸o˜es comuns na utilizac¸a˜o da fotopletis-
mografia: transmissiva e reflexiva (Fig. 2.5. Na fotopletismografia
transmissiva, o fotorreceptor e´ alocado do lado oposto ao fotoe-
missor, mantendo o objeto a ser medido entre ambos componentes.
Esta aplicac¸a˜o apresenta alguns problemas relacionados a` espessura
do objeto de medic¸a˜o. Com o aumento da espessura, uma maior
intensidade luminosa necessita ser irradiada para que atravesse to-
dos os tecidos sem ser completamente absorvida por estes e pelo
sangue, limitando a utilizac¸a˜o desta configurac¸a˜o na capacidade
de irradiac¸a˜o do componente fotoemissor. Atrela-se este problema
ao grande consumo de energia em equipamentos wearable para
medic¸o˜es de fotopletismografia transmissiva em regio˜es mais espes-
sas do corpo humano, como por exemplo o pulso. Esta configurac¸a˜o
se adapta facilmente em regio˜es como os dedos, orelhas e l´ıngua
(esta u´ltima bastante utilizada em medic¸o˜es veterina´rias).
A fotopletismografia reflexiva, por sua vez, tem sua
configurac¸a˜o de modo a posicionar o fotoemissor adjacente ao
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fotorreceptor. Diferentemente da configurac¸a˜o transmissiva, a
configurac¸a˜o reflexiva adquire a intensidade luminosa refletida pelo
fluxo sangu´ıneo e pelos tecidos. Desta forma, e´ capaz de ser uti-
lizada em qualquer parte do corpo que tenha contato direto com
a pele, sem estar limitada a` espessura da superf´ıcie. Com esta
configurac¸a˜o e´ poss´ıvel obter o sinal de fotopletismografia no pulso,
utilizado em equipamentos wearable similares a relo´gios de pulso.
Figura 2.5: Configurac¸o˜es de PPG: transmissivo e reflexivo. Fonte:
O Autor.
Um equipamento wearable de fotopletismografia de forma re-
flexiva facilita o uso rotineiro, devido a simplicidade do uso e a
na˜o obstruc¸a˜o de tarefas manuais, em detrimento da configurac¸a˜o
transmissiva que impossibilitaria, por exemplo, o uso de um dedo
para tarefas comuns como digitar em um teclado ou cozinhar. A
medic¸a˜o cont´ınua e´ necessa´ria para a completude do conceito de
sau´de ub´ıqua.
Este equipamento, como ja´ mencionado, e´ composto de um
componente fotoemissor e um componente fotorreceptor. As ca-
racter´ısticas de cada componente devem ser bem escolhidas para
a aplicac¸a˜o desejada. A te´cnica de fotopletismografia e´ utilizada
para o monitoramento cl´ınico fisiolo´gico com a obtenc¸a˜o de va´rios
paraˆmetros fisiolo´gicos, como a saturac¸a˜o de oxigeˆnio no san-
gue, frequeˆncia card´ıaca, pressa˜o sangu´ınea, de´bito card´ıaco e
respirac¸a˜o [12]. Estes paraˆmetros sera˜o detalhados nos to´picos se-
guintes.
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2.2.1 Comprimento de Onda do Fotoemissor
Os equipamentos de oximetria e fotopletismografia comu-
mente se apresentam na configurac¸a˜o transmissiva e com a
utilizac¸a˜o do par de fotoemissores vermelho e infravermelho, com
comprimentos de onda espec´ıficos. Essa escolha se deve aos fatores
expostos em 2.2.2, quando o interesse e´ o ca´lculo de saturac¸a˜o de
oxigeˆnio no sangue. Para a obtenc¸a˜o da forma de onda fotopletis-
mografica de forma transmissiva, um fotoemissor infravermelho e´
comumente utilizado [13]. Isto se deve ao fato da penetrac¸a˜o da
luz emitida pelo fotoemissor em um meio estar relacionada ao com-
primento de onda desta luz, segundo a Lei de Beer-Lambert. Logo,
com uma maior penetrac¸a˜o da luz infravermelha, uma maior ampli-
tude do sinal AC excitara´ o fotosensor, localizado no lado oposto ao
meio de medic¸a˜o, segundo a Fig. 2.5.
Maeda et al [13] [14], realizou experimentos para ana´lise
da utilizac¸a˜o do LED verde (comprimento de onda de 535 nm) em
comparac¸a˜o ao LED infravermelho, de comprimento de onda de
880 nm. No primeiro experimento, o indiv´ıduo teve sua ma˜o mergu-
lhada em banho isote´rmico a 10 oC ate´ a temperatura da superf´ıcie
da ma˜o alcanc¸ar um patamar esta´vel. Apo´s, os sinais de fotopletis-
mografia foram adquiridos por 1 minuto. O mesmo procedimento
seguiu para a temperatura de 40 oC, seguido da aquisic¸a˜o de 1
minuto de sinal. Os resultados foram analisados atrave´s de um coe-






Para temperatura ambiente, o LED verde obteve um CR de
0, 062 \pm 0, 014 e o LED infravermelho obteve CR de 0, 025 \pm 0, 010.
O estudo tambe´m analisou a correlac¸a˜o entre a frequeˆncia card´ıaca
obtida atrave´s de ambos os sinais em comparac¸a˜o com a obtida via
eletrocardiograma (ECG). Os resultados mostraram a acentuac¸a˜o
do desempenho do LED verde na utilizac¸a˜o em fotopletismogra-
fia: para o experimento de baixa temperatura, a correlac¸a˜o da
frequeˆncia card´ıaca entre o LED verde e o ECG foi de 0, 934\pm 0, 081
enquanto o LED infravermelho obteve uma correlac¸a˜o de 0, 731 \pm 
0, 266.
No entanto, a utilizac¸a˜o de comprimentos de onda menores
para a fotopletismografia deve ser cautelosa. Com a diminuic¸a˜o
do comprimento de onda e da penetrac¸a˜o da luz nas camadas de
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pele, ha´ tambe´m a perda de informac¸a˜o. Lee et al [15] e Vizbara et
al [16] realizaram experimentos com diferentes comprimentos de
onda e analisaram a relac¸a˜o sinal-artefato de movimento durante
movimentos corporais. Lee et al [15] utilizou LEDs verde, azul e
vermelho nos comprimentos de onda respectivamente 530 nm, 470
nm e 645 nm, enquanto Vizbara et al [16] utilizou LEDs verde, azul
e infravermelho, nos comprimentos de onda 520 nm, 465 nm e 940
nm, respectivamente. Ambos conclu´ıram que a utilizac¸a˜o do LED
verde e´ mais adequada para equipamentos wearable. Lee et al [15]
compara a obtenc¸a˜o da frequeˆncia card´ıaca obtida pelos treˆs com-
primentos de onda com a obtida a partir do ECG, resultando em um
erro sistema´tico de 0, 18 bpm com \pm 1, 96 desvios padra˜o de \pm 0, 61
bpm para o LED verde, enquanto os LEDs azul e vermelho obtive-
ram, respectivamente erro sistema´tico e \pm 1, 96 desvios padra˜o de
0, 20 \pm 2, 23 bpm e  - 0, 07 \pm 3, 20 bpm. Vizbara et al [16] mostra a
relac¸a˜o das componentes AC/DC de cada comprimento de onda no
pulso vide Fig. 2.6, onde o LED verde possui uma relac¸a˜o vantajosa
frente aos LEDs azul e infravermelho.
Figura 2.6: Relac¸a˜o AC/DC em func¸a˜o da intensidade luminosa.
Fonte: Adaptado de [16]
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2.2.2 Saturac¸a˜o de Oxigeˆnio no Sangue
A obtenc¸a˜o do n´ıvel de oxigeˆnio no sangue, utilizando a
te´cnica de fotopletismografia, realiza-se na verificac¸a˜o das hemo-
globina, responsa´veis por transportar oxigeˆnio ate´ as ce´lulas. A
relac¸a˜o entre a quantidade de hemoglobina oxigenadas (HbO2)
e hemoglobina na˜o oxigenadas (Hb), esta´ diretamente relacio-
nada a` saturac¸a˜o de oxigeˆnio no sangue [17]. Para adquirir esta
informac¸a˜o, utiliza-se de dois fotoemissores cujos sinais adquiridos
pelo fotodiodo apresentem respostas a` perturbac¸o˜es por movimento
semelhantes; ao menos um dos fotoemissores deve possuir um com-
primento de onda com n´ıveis de absorc¸a˜o diferentes entre a hemo-
globina oxigenada e a na˜o oxigenada; e a penetrac¸a˜o da luz emitida
na pele para ambos os fotoemissores deve ser equivalente [18]. Es-
tes requisitos garantem a performance e a exatida˜o do ca´lculo. A Fig.
2.7 mostra a relac¸a˜o da absorc¸a˜o de luz pela hemoglobina oxige-
nada e a hemoglobina na˜o oxigenada, referente aos fotoemissores
que apresentam melhor desempenho para o n´ıvel de saturac¸a˜o de
oxigeˆnio superior a` 70 %: LED vermelho de comprimento de onda
660 mm e LED infravermelho, com comprimento de onda de 900
mm [18].
Figura 2.7: Absorc¸a˜o da hemoglobina oxigenada (trac¸ado cheio) e
da hemoglobina na˜o oxigenada (trac¸ado pontilhado) pelo compri-
mento de onda do fotoemissor. Fonte: Adaptado de [18].
Os LEDs sa˜o acionados de forma pulsada e alternada, garan-
tindo a absorc¸a˜o pelo fotorreceptor de apenas um comprimento de
onda por vez. Ambos os sinais sa˜o adquiridos, calcula-se a relac¸a˜o
entre a componente alternada (AC) e a componente cont´ınua (DC)
de ambos os sinais, segundo a equac¸a˜o 2.2. A saturac¸a˜o de oxigeˆnio
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e´ obtida pela equac¸a˜o 2.3, multiplicando R por uma constante K,





\%SpO2 = KR (2.3)
2.2.3 Frequeˆncia Card´ıaca
A morfologia da onda fotopletismogra´fica carrega muitas
informac¸o˜es sobre o sistema cardiovascular, a despeito da falta de
um conhecimento profundo sobre as componentes do espectro de
frequeˆncias do sinal [11]. Todavia, a frequeˆncia card´ıaca e´ uma das
informac¸o˜es facilmente obtidas atrave´s da onda fotopletismografica.
A acura´cia do ca´lculo da frequeˆncia card´ıaca pela fotopletismogra-
fia e´ analisada em [20], onde foi realizada uma medic¸a˜o cont´ınua
de 8 horas de durac¸a˜o, adquirindo ECG e PPG de 6 rece´m-nascidos
e analisando os dados numa janela de 30 segundos. As medic¸o˜es de
frequeˆncia card´ıaca obtidas pelo PPG apresentaram 1,1 % de falsos-
negativos e 0,9 % de falsos-positivos em relac¸a˜o ao ECG. Algumas
das te´cnicas utilizadas para o ca´lculo da frequeˆncia card´ıaca atrave´s
do PPG sa˜o a detecc¸a˜o de cruzamento pelo zero (zero-crossing) [20]
e a ana´lise no domı´nio da frequeˆncia pela transformada de Fou-
rier (FFT) [12]. A frequeˆncia card´ıaca instantaˆnea e´ obtida com a
obtenc¸a˜o da distaˆncia entre um batimento e o pro´ximo [21] [17] e
ao multiplicarmos o tempo (em segundos) entre batimentos por 60
segundos.
2.2.4 Pressa˜o Sangu´ınea
A pressa˜o sangu´ınea e´ um paraˆmetro fisiolo´gico de alta im-
portaˆncia e e´ um dos sinais vitais mais ba´sicos. Todavia, os equipa-
mentos dispon´ıveis no mercado para medic¸a˜o de pressa˜o sangu´ınea
de modo na˜o invasivo sa˜o desconforta´veis, pelo fato de serem posi-
cionados no brac¸o [22].
No contexto da medic¸a˜o na˜o invasiva da pressa˜o sangu´ınea,
algumas te´cnicas se destacam com equipamentos bem aceitos no
mercado. O Human NIBP (Human Non-Invasive Blood Pressure) da
ADInstruments realiza a medic¸a˜o de pressa˜o de forma cont´ınua e
na˜o invasiva, ao posicionar uma algema infla´vel no dedo do paci-
ente com um fotoemissor e um fotorreceptor. Com estes sensores,
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a medic¸a˜o de pressa˜o sangu´ınea e´ obtida batimento a batimento
de forma robusta e exata, quando o paciente na˜o se encontra em
movimento. No entanto, salientam que o uso deste equipamento
se limita ao uso para pesquisa. Na a´rea cl´ınica, destaca-se o MAPA.
Neste sistema, o equipamento de medic¸a˜o e´ posicionado no brac¸o
do paciente e, a cada 20 minutos, a algema infla e o sensor obte´m a
pressa˜o sangu´ınea do paciente. Este processo e´ realizado durante 24
horas e o paciente na˜o necessita se manter na cl´ınica, podendo es-
tar em sua casa. Este processo apresenta algumas limitac¸o˜es como
o alto custo do sistema, o desconforto do uso e perturbac¸o˜es de
medic¸a˜o durante o sono [23].
O Human NIBP utiliza-se de um PPG em conjunto de uma
algema infla´vel para a obtenc¸a˜o de pressa˜o. Este equipamento apre-
senta vantagem em relac¸a˜o ao MAPA por na˜o obstruir o fluxo
sangu´ıneo do brac¸o para a obtenc¸a˜o de pressa˜o, e por ser capaz de
medir a pressa˜o sangu´ınea batimento a batimento. Todavia, para
um equipamento de sau´de ub´ıqua, o Human NIBP na˜o apresenta a
robustez e facilidade de uso. Outros me´todos de ca´lculo de pressa˜o
sangu´ınea na˜o invasiva utilizam te´cnicas com grande enfoque no
PPG, utilizando-se do paraˆmetro pulse transit time (PTT), obtido
atrave´s do ECG e do PPG [24] ou do pulse wave velocity (PWV), ob-
tido puramente por PPG, atrave´s de dois pares de fotoemissores e
fotorreceptores posicionados a uma distaˆncia conhecida (e.g., pulso
e dedo indicador) [25].
A utilizac¸a˜o do PPG puro para a obtenc¸a˜o de paraˆmetros fi-
siolo´gicos e´ um grande avanc¸o no contexto de sau´de ub´ıqua, visto
que o equipamento de PPG na˜o causa desconfortos, em comparac¸a˜o
a` esfigmomanoˆmetros automa´ticos.
De acordo com a Association for the Advancement of Medi-
cal Instrumentation (AAMI), diferenc¸as de no ma´ximo \pm 5 mmHg
para o valor me´dio e de \pm 8 mmHg para o desvio padra˜o entre a
nova te´cnica e o me´todo de refereˆncia sa˜o aceita´veis [26] [7]. Co-
nhecendo a toleraˆncia permitida para equipamentos de obtenc¸a˜o de
pressa˜o sangu´ınea, podemos otimizar uma das te´cnicas em prol da
sau´de ub´ıqua.
Jones & Wang descrevem um me´todo de ca´lculo de pressa˜o
sangu´ınea com a utilizac¸a˜o de PPG puro, e apenas um fotoemissor e
um fotorreceptor, conectados a` uma unidade de processamento [2].
Esta te´cnica baseia-se na lei de Beer-Lambert da qu´ımica anal´ıtica.
A lei descreve a relac¸a˜o da absorc¸a˜o de uma luz monocroma´tica
pela concentrac¸a˜o de um material na soluc¸a˜o por uma func¸a˜o da
distaˆncia do caminho da luz na soluc¸a˜o. Maiores detalhes sobre esta
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te´cnica sera˜o descritos em 5.1.
2.2.5 De´bito Card´ıaco
A capacidade de bombeamento sangu´ıneo do corac¸a˜o esta´
por volta de 5 litros de sangue por minuto, mas pode variar depen-
dendo da condic¸a˜o cl´ınica do indiv´ıduo [12]. Atrave´s da fotopletis-
mografia, e´ poss´ıvel calcular o de´bito card´ıaco do paciente de forma
na˜o invasiva utilizando-se de um me´todo simples para aplicac¸a˜o em
sau´de ub´ıqua. O paraˆmetro e´ obtido atrave´s da multiplicac¸a˜o da
frequeˆncia card´ıaca (FC) pelo volume sisto´lico (VS), equac¸a˜o 2.4,
ambos obtidos pelo PPG [27].
CO = FC V S (2.4)
A frequeˆncia card´ıaca e´ facilmente obtida, segundo referen-
cia da sec¸a˜o 2.2.3. Ha´ algumas te´cnicas para o ca´lculo do volume
sisto´lico na˜o invasivo. Wang et al [27], utiliza uma constante de
calibrac¸a˜o K, obtida atrave´s de uma medic¸a˜o invasiva e correlacio-
nando o ca´lculo de volume sisto´lico com a onda de PPG. Ja´ Harms et
al [28], utiliza o me´todo Modelflow que calcula uma forma de onda
derivada do PPG atrave´s do sinal de pressa˜o de arte´rias perife´ricas,
inferindo assim no ca´lculo do volume sisto´lico.
2.2.6 Respirac¸a˜o
O monitoramento da respirac¸a˜o e´ uma medic¸a˜o impor-
tante em internac¸a˜o e certas condic¸o˜es cl´ınicas. A respirac¸a˜o
causa variac¸o˜es na circulac¸a˜o sangu´ınea, sendo poss´ıvel oberva´-las
atrave´s da fotopletismografia como variac¸o˜es de amplitude [12].
No entanto, a suscetibilidade de ru´ıdos e artefatos de movimento
do PPG podem causar ca´lculos imprecisos na taxa de respirac¸a˜o. A
Fig. 2.8 apresenta um sinal de fotopletismografia modulado pela
respirac¸a˜o e a componente respirato´ria de refereˆncia: a mudanc¸a
de amplitude no sinal de PPG deve-se a` influeˆncia da respirac¸a˜o na
circulac¸a˜o sangu´ınea. Uma vez com este sinal, aplicam-se te´cnicas
para a extrac¸a˜o da taxa de respirac¸a˜o.
Fleming et al [29], realiza uma comparac¸a˜o entre treˆs
te´cnicas para extrac¸a˜o da taxa de respirac¸a˜o atrave´s da onda de
PPG: filtragem digital, decomposic¸a˜o por transformada wavelet e
um modelo por autorregressa˜o. Nilsson et al [30], apresenta a
te´cnica de filtragem digital ao realizar operac¸o˜es com um filtro
passa-banda Butterworth de 3a ordem, com frequeˆncias de corte
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Figura 2.8: Sinais de PPG e de Respirac¸a˜o de Refereˆncia. Fonte:
Adaptado de [29].
de 0,1 Hz - 0,3 Hz. Este me´todo apresentou-se com erro me´dio
de 0,5 respirac¸o˜es por minuto, ao ser comparado com o me´todo
de refereˆncia. Segundo Fleming, a te´cnica da transformada wavelet
para extrac¸a˜o da taxa de respirac¸a˜o, a pesar da complexidade do
me´todo, apresentou erro maior que a te´cnica de filtragem digital,
com erro me´dio de 1 respirac¸a˜o por minuto. Ja´ a te´cnica proposta
no artigo [29] utiliza a autorregressa˜o para a localizac¸a˜o dos polos
do modelo, que representam a taxa de respirac¸a˜o na janela anali-
sada. Este me´todo pode ser utilizado em tempo real, com uma ja-
nela deslizante de 30 segundos com 5 segundos de sobreposic¸a˜o. O
erro apresentado, comparando ao me´todo de refereˆncia, foi de 0,04
respirac¸o˜es por minuto, mostrando uma performance melhorada ao
compararmos com as duas outras te´cnicas mencionadas.
2.2.7 Coereˆncia Card´ıaca
A coereˆncia card´ıaca e´ uma importante medida da variabili-
dade da frequeˆncia card´ıaca (HRV) que, com os devidos protoco-
los, indica a sincronia das atividades parassimpa´ticas (sincronia en-
tre respirac¸a˜o e frequeˆncia card´ıaca). O Transtorno de Estresse Po´s
Trauma´tico (TEPT) esta´ associado com a diminuic¸a˜o da coereˆncia
card´ıaca, assim como a depressa˜o e a ansiedade [31].
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Terapias alternativas veˆm sendo estudadas na intenc¸a˜o da
substituic¸a˜o do tratamento com reme´dios destas doenc¸as. Tiller
et al [32], realiza um estudo sobre uma te´cnica chamada Freeze-
Frame. Esta te´cnica consiste no paciente se desvencilhar de quais-
quer pensamentos e emoc¸o˜es ruins, concentrar-se no batimento do
corac¸a˜o e focar em algum sentimento gratificante/feliz sobre al-
guma lembranc¸a ou alguma pessoa. A te´cnica foi testada em 20
pacientes num per´ıodo de 24 horas. A maioria dos pacientes que
foram aptos a realizar e manter a te´cnica por alguns minutos repor-
taram diminuic¸a˜o na intrusa˜o de pensamentos aleato´rios e aumento
do bem estar geral. Acrescenta-se como resultado, a presenc¸a de um
pico de energia por volta de 0,1 Hz, no espectro de frequeˆncias do
HRV de cada paciente. A Fig. 2.9, apresenta a mudanc¸a nesta ener-
gia, atentando-se ao grande pico pro´ximo de 0,1 Hz.
Figura 2.9: Espectro de Frequeˆncias do HRV Antes e Depois do
Freeze-Frame (FF). Fonte: Adaptado de [32]
Ha´ te´cnicas de respirac¸a˜o que produzem o pico de energia em
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0,1 Hz no espectro de frequeˆncias da HRV e podem facilitar a sin-
cronia das atividades parassimpa´ticas, colaborando com a te´cnica
do Freeze-Frame. No entanto, a respirac¸a˜o em si na˜o e´ capaz de
modificar as emoc¸o˜es ou a atenc¸a˜o do paciente, podendo assim ha-
ver o pico nas redondezas de 0,1 Hz no espectro de frequeˆncias
do HRV, mantendo-se sentimentos como ansiedade [33]. A energia
concentrada por volta de 0,1 Hz teria sua causa atrelada apenas a`
respirac¸a˜o.
3 PLATAFORMA DE AQUISIC¸A˜O
3.1 MO´DULOS DE MONITORAMENTO
No intuito de projetar um equipamento para aplicac¸o˜es de
sau´de ub´ıqua, este trabalho apresenta uma proposta de mo´dulos de
monitoramento baseado nos mo´dulos de monitoramento, controle
e aquisic¸a˜o de sinais de um ve´ıculo automotivo. Em um ve´ıculo,
todas as informac¸o˜es relevantes sa˜o adquiridas de forma direta e
outras informac¸o˜es sa˜o calculadas via paraˆmetros conhecidos e ad-
quiridos por outros sensores. Pode-se citar a energia que e´ recu-
perada durante desacelerac¸o˜es – energia que prove´m do alternador.
Na˜o ha´ sensores de corrente no alternador em ve´ıculos automotivos.
Entretanto, esta informac¸a˜o e´ facilmente obtida de forma indireta
atrave´s do ca´lculo de tensa˜o e corrente fluindo para dentro da ba-
teria principal (fluxo positivo) e a energia consumida pelos demais
componentes, totalizando a energia absorvida pela desacelerac¸a˜o.
Ha´ como calcular tambe´m o consumo de gasolina para prover ener-
gia aos componentes ele´tricos quando a bateria na˜o os supre (por es-
tar esgotada), calculando-se tambe´m a quantidade de ga´s carboˆnico
emitido na atmosfera de forma indireta.
Baseando-se nestes sistemas de monitoramento, mapeou-se
o sistema de um ve´ıculo automotivo para um sistema de monitora-
mento de um ser humano, de forma a obter um aparelho de sau´de
ub´ıqua, obtendo-se os paraˆmetros fisiolo´gicos a qualquer momento
e em qualquer lugar. A soluc¸a˜o do sistema de monitoramento de
um ve´ıculo automotivo e´ robusta e eficaz para o monitoramento de
paraˆmetros em tempo real. O ser humano, ao ser analisado como
um sistema de paraˆmetros variantes no tempo, possui semelhanc¸as
ao ve´ıculo automotivo, quanto a necessidade de um sistema de mo-
nitoramento de paraˆmetros importantes de serem acompanhados
em tempo real, para manutenc¸a˜o e preservac¸a˜o do o´timo funciona-
mento. Desta forma, a soluc¸a˜o do monitoramento de paraˆmetros do
ve´ıculo automotivo sera´ mapeada para um ser humano. A Tabela 3.1
cita as func¸o˜es de alguns dos mo´dulos de um ve´ıculo. Em seguida e´
realizado um mapeamento destes mo´dulos para a proposta atual e
a descric¸a˜o de cada mo´dulo.
\bullet Mo´dulo de Gerenciamento de Energia (MGE)
Controla fluxo de corrente para os sensores e CIs, reguladores
de tensa˜o, carregador de bateria, medidor de n´ıvel de bateria
e LEDs indicadores de energia e carregamento;
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Tabela 3.1: Mapeamento Mo´dulos de Monitoramento.
Sigla Significado Func¸a˜o Mapeamento
- Sensores Conjunto de todos ossensores do ve´ıculo MSen
HSBUS High SpeedBus
Adquire dados dos sensores
numa alta taxa de amostragem,
como velocidade e giro do





Gerencia o fluxo de corrente






Envolve toda a parte de
controle relacionada ao motor MCT
\bullet Mo´dulo Sensorial (MSen)
Conjunto dos sensores: aceleroˆmetro, fotodiodo e LEDs;
\bullet Mo´dulo de Aquisic¸a˜o e Processamento de Sinais (MAPS)
Adquire os sinais provindos de todos os sensores citados
acima e realiza o processamento de sinais para cada, como
a remoc¸a˜o de artefatos de movimento via filtro adaptativo em
hardware e firmware, filtros de remoc¸a˜o de ru´ıdos, e envia
os sinais tratados para o mo´dulo de controle (MCT);
\bullet Mo´dulo de Comunicac¸a˜o (MCom)
Recebe as informac¸o˜es provindas do mo´dulo de controle e as
envia por bluetooth, recebe e transfere os sinais do mo´dulo
sensorial ao mo´dulo de aquisic¸a˜o e processamento de sinais;
\bullet Mo´dulo de Controle (MCT)
Controle por realimentac¸a˜o da intensidade luminosa do LED
via tensa˜o DC de refereˆncia, ajuste de ganho de esta´gio fi-
nal (back  - end) do MAPS, seleciona a taxa de amostragem
de aquisic¸a˜o digital, comanda o processamento de sinais do
MAPS, controla os sinais que sera˜o adquiridos e quais sera˜o
enviados ao mo´dulo de comunicac¸a˜o, trata sinais recebidos
do mo´dulo de comunicac¸a˜o, realiza e trata comandos recebi-
dos via bluetooth, realiza processamento de sinais a n´ıvel de
firmware.
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3.2 ESPECIFICAC¸A˜O DOS COMPONENTES
Esta sec¸a˜o tratara´ da especificac¸a˜o de cada componente se-
lecionado e sua locac¸a˜o dentro do sistema de monitoramento. Cir-
cuitos integrados com comunicac¸a˜o SPI e/ou I2C foram escolhidos,
facilitando a implementac¸a˜o do algoritmo e firmware. A prefereˆncia
de componentes foi para fabricantes que possuem a opc¸a˜o de enviar
amostras gratuitas.
\bullet Fonte de Energia
O equipamento wearable deve ser de baixo consumo, au-
mentando o tempo de vida u´til antes da recarga da bateria.
Selecionou-se uma bateria de l´ıtio de 3,7 V, visando a regula-
gem de tensa˜o a 2,8 V para o circuito e 3,3 V para os LEDs.
A diferenc¸a de tensa˜o na alimentac¸a˜o do circuito e dos LEDs
deve-se a` inerente queda de tensa˜o nos diodos que, para os
LEDs verdes, oscilam de 2 V a` 3 V, dependendo da millican-
dela selecionada. Deste modo ha´ a possibilidade de selecio-
nar LEDs com maior intensidade luminosa no comprimento de
onda da cor verde. Ha´ tambe´m uma fonte de energia atrave´s
de conexa˜o USB, responsa´vel por recarregar a bateria.
\bullet LED
A escolha do comprimento de onda do fotoemissor ja´ foi deta-
lhada em 2.2.1. Selecionou-se o LED no formato SMD (surface-
mount device) APTD1608CGCK da Kingbright que apresenta
cor dominante verde no comprimento de onda de 570 nm. A
escolha deste componente deve-se a`s especificac¸o˜es de queda
de tensa˜o no LED e intensidade luminosa, medida pela uni-
dade mcd (millicandela). LEDs indicadores comuns possuem
cerca de 50 mcd, enquanto o LED selecionado possui 190 mcd.
A queda de tensa˜o deste componente e´ de 2,1 V. Dois LEDs
sera˜o utilizados no Mo´dulo Sensorial.
\bullet Fotodiodo
O fotodiodo escolhido deve ser sens´ıvel na faixa do compri-
mento de onda selecionado, 570 nm. Deste modo selecionou-
se o QSB34CGR da Fairchild Semiconductor. Este fotodiodo
possui sensibilidade espectral relativa de 0,7 para um compri-
mento de onda de 570 nm e um amplo aˆngulo de recepc¸a˜o de
120 o. Um fotodiodo sera´ utilizado no Mo´dulo Sensorial.
\bullet Amplificador de Transimpedaˆncia
Selecionou-se o amplificador de transipedaˆncia da Texas Ins-
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truments OPA381AIDGKT pois possibilita alimentac¸a˜o em 2,8
V e apresenta uma implementac¸a˜o em circuito simples. Este
circuito integrado (CI) sera´ responsa´vel pela conversa˜o de cor-
rente em tensa˜o, da sa´ıda do fotodiodo.
\bullet Amplificador Operacional
O amplificador operacional LMC6492 da Texas Instruments
sera´ utilizado para o processamento de sinais a n´ıvel de
hardware do MAPS.
\bullet Potencioˆmetro Digital
O potencioˆmetro digital (digipot) e´ utilizado em conjunto
com o amplificador operacional para o ganho de esta´gio fi-
nal (back  - end) do Mo´dulo de Aquisic¸a˜o e Processamento de
Sinais. Selecionou-se o MCP4161-503E/SN da Microchip Te-
chnology. Este componente tem resisteˆncia ma´xima de 50 k\Omega 
com 256 passos e comunicac¸a˜o SPI.
\bullet Microcontrolador
Inicialmente havia sido selecionado um microcontrolador da
famı´lia PIC para a realizac¸a˜o da tarefa de processamento e
controle do circuito. No entanto a alta complexidade das ta-
refas de ca´lculo de paraˆmetros fisiolo´gicos, controle e pro-
cessamento de sinais na˜o foram suficientemente atendidas
pelo PIC16F1788 da Microchip Technology. Assim, optou-se
por um microcontrolador com maior memo´ria e capacidade
de processamento, utilizando-se do MSP430FR5969 da Te-
xas Instruments. Salienta-se a falta de conversores digital-
analo´gico neste microcontrolador, necessitando, enta˜o, de CIs
espec´ıficos para tal tarefa.
\bullet Conversor Digital-Analo´gico
Com a falta de conversores digital-analo´gicos no microcon-
trolador MSP430 selecionado, escolheu-se o componente
DAC121C085CIMM/NOPB da Texas Instruments. Este DAC
tem resoluc¸a˜o de 12 bits e dois sera˜o necessa´rios: um para
o controle de luminosidade e outro para o filtro adaptativo
em n´ıvel de hardware. A escolha deste componente foi corro-
borada pela facilidade de projeto em circuito, visto o fato de
possuir comunicac¸a˜o I2C.
\bullet Aceleroˆmetro
O aceleroˆmetro tem papel fundamental no filtro adapta-
tivo para remoc¸a˜o de artefatos de movimento. Selecionou-
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se o KXCJ9-1008-FR da Rohm Semiconductor. Este CI possui
comunicac¸a˜o I2C e sensibilidade de \pm 2 g, \pm 4 g ou \pm 8 g, sele-
cionada via configurac¸a˜o inicial pelo usua´rio.
\bullet Bluetooth
O Mo´dulo de Comunicac¸a˜o e´ composto, principalmente, pelo
mo´dulo de bluetooth. O componente WT11I-A-AI5 da Silicon
Labs foi utilizado para esta tarefa.
\bullet Reguladores de Tensa˜o
Os reguladores de tensa˜o do Mo´dulo de Gerenciamento de
Energia para 3,3 V e 2,8 V foram escolhidos, respectivamente,
o TPS73033DBVR da Texas Instruments e o LT1761ES5-2.8 da
Linear Technology.
\bullet Carregador de Bateria
O carregador de bateria do Mo´dulo de Gerenciamento de Ener-
gia selecionado foi o BQ24040DSQT da Texas Instruments.
3.3 ARQUITETURA DO SISTEMA
O sistema de monitoramento e´ composto de cinco mo´dulos:
Mo´dulo de Gerenciamento de Energia (MGE), Mo´dulo de Aquisic¸a˜o
e Processamento de Sinais (MAPS), Mo´dulo de Controle (MCT),
Mo´dulo de Comunicac¸a˜o (MCom) e Mo´dulo Sensorial (MSen). O
MCom e´ responsa´vel por toda a transfereˆncia de informac¸o˜es, co-
mandos e sinais dentre os componentes no circuito e tambe´m para
fora do circuito, via bluetooth - para um smartphone, tablet ou
notebook, que possua comunicac¸a˜o bluetooth. Desta forma, todas as
informac¸o˜es convergem ou passam por este mo´dulo. O Mo´dulo de
Controle adquire sinais relevantes do MAPS, envia e recebe coman-
dos do MCom e inicializa e configura sensores do MSen. O Mo´dulo
de Aquisic¸a˜o e Processamento de Sinais adquire sinais dos sensores
do MSen e os trata em n´ıvel de hardware e envia os sinais processa-
dos ao MCom. Os sensores do Mo´dulo Sensorial sa˜o estimulados e
enviam estes sinais ao MAPS. Por fim, o Mo´dulo de Gerenciamento
de Energia alimenta todos os mo´dulos de acordo com a poteˆncia ne-
cessa´ria e da´ informac¸o˜es ao MCom sobre n´ıvel de bateria e situac¸a˜o
de carregamento da bateria.
A comunicac¸a˜o intra-mo´dulos e´ determinada pela escolha de
cada componente, detalhada na sec¸a˜o 3.2. A Fig. 3.1 mostra a ar-
quitetura do sistema com as respectivas comunicac¸o˜es escolhidas.
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Figura 3.1: Comunicac¸a˜o do Sistema de Monitoramento entre
mo´dulos e externa (bluetooth). Fonte: O Autor.
O Mo´dulo de Controle se comunica via I2C com os Digital-
Analog Converters (DACs) - tanto o DAC do pro´prio MCT (controle
de luminosidade) quanto o DAC do MAPS, responsa´vel pela filtra-
gem adaptativa em n´ıvel de hardware; e via SPI ao digipot para o
controle de ganho de esta´gio final do MAPS. A comunicac¸a˜o entre
MSen e MAPS e´ realizada em n´ıvel analo´gico, pela transmissa˜o dos
sinais do fotodiodo ao amplificador de transimpedaˆncia; e via I2C
ao MCT para configurac¸a˜o e envio de sinais do aceleroˆmetro, dire-
tamente ao microcontrolador. MAPS e MCT teˆm sua comunicac¸a˜o
em n´ıvel analo´gico, onde o microcontrolador obte´m o sinal de
sa´ıda em hardware do MAPS. O MCom tem sua comunicac¸a˜o UART
para o envio de comandos e dados do microcontrolador ao mo´dulo
bluetooth que, por sua vez, o transmitira´ a um outro dispositivo
(e.g., smartphone).
3.4 PROJETO DO CIRCUITO
Como mencionado acima o sistema de monitoramento pro-
posto constitui-se de cinco mo´dulos: MAPS, MGE, MCT, MSen e
MCom. Cada mo´dulo tem sua respectiva func¸a˜o na plataforma de
aquisic¸a˜o, e esta˜o descritos em 3.1. A seguir, apresenta-se o projeto
do circuito de cada mo´dulo.
O MAPS realiza todo o processamento de sinais em n´ıvel de
hardware e aquisic¸a˜o de sinais provindos do Mo´dulo Sensorial. O
sinal provindo do fotodiodo e´ amplificado e convertido de corrente
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Figura 3.2: Circuito do Mo´dulo de Aquisic¸a˜o e Processamento de Si-
nais - Amplificador de transimpedaˆncia e subtrator. Fonte: O Autor.
em tensa˜o pelo amplificador de transimpedaˆncia. Este sinal e´ envi-
ado ao microcontrolador para o controle de luminosidade e tambe´m
para um subtrator, que realizara´ a fase final da filtragem adaptativa,
subtraindo do sinal corrompido o valor calculado do filtro adapta-
tivo em n´ıvel de firmware. Mais detalhes sobre o filtro adaptativo
em 4.1. O subtrator possui ganho unita´rio e realizara´ a subtrac¸a˜o
do sinal provindo do amplificador de transimpedaˆncia com o sinal
do DAC, controlado pelo microcontrolador. O circuito apresenta-se
na Fig. 3.2.
Figura 3.3: Circuito do Mo´dulo de Aquisic¸a˜o e Processamento de
Sinais - Filtros analo´gicos e ganho back  - end. Fonte: O Autor.
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Em seguida, o sinal e´ enviado a` segunda parte do MAPS, onde
e´ realizado a filtragem analo´gica do sinal de fotopletismografia: pri-
meiramente um filtro passa-altas de 1a ordem passivo de frequeˆncia
de corte de 0,5 Hz com um level shifter. Isto impossibilitara´ de
a parte AC do sinal oscilar em 0 V, causando distorc¸o˜es no sinal,
visto a escolha da alimentac¸a˜o unipolar. Apo´s, o sinal e´ filtrado por
um filtro analo´gico passa-baixas de 2a de topologia sallen-key, na
frequeˆncia de corte de 25 Hz. O sinal e´ enta˜o enviado ao MCT. Cir-
cuito encontra-se na Fig. 3.3.
O Mo´dulo de Controle possui o microcontrolador
MSP430FR5969 e a parte analo´gica do controle de luminosi-
dade. Mais detalhes do controle em 4.2.1. O circuito apresenta-se
na Fig. 3.4.
Figura 3.4: Circuito do Mo´dulo de Controle - Microcontrolador e
controle de luminosidade. Fonte: O Autor.
A Fig. 3.5 mostra o Mo´dulo de Comunicac¸a˜o, composto do
mo´dulo de bluetooth, WT11I-A, do conector entre o circuito do
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MSen e os demais mo´dulos, e o conector JTAG para programac¸a˜o
do microcontrolador MSP430.
O Mo´dulo Sensorial e´ composto pelo aceleroˆmetro, fotodiodo
e LEDs. Este circuito fica numa placa separada aos demais mo´dulos,
a fim de posicionar com maior conforto no pulso do indiv´ıduo. Os
LEDs sa˜o conectados a` alimentac¸a˜o e ao dreno do transistor do MCT,
possibilitando ao controlador o controle de luminosidade. A Fig. 3.6
mostra o circuito deste mo´dulo.
Figura 3.5: Circuito do Mo´dulo de Comunicac¸a˜o - bluetooth e co-
nectores. Fonte: O Autor.
Figura 3.6: Circuito do Mo´dulo Sensorial - LEDs, fotodiodo e ace-
leroˆmetro. Fonte: O Autor.
A Fig. 3.7 mostra o Mo´dulo de Gerenciamento de Ener-
gia, que possui os reguladores das tenso˜es 2,8 V e 3,3 V, bota˜o
liga/desliga, LED indicador, carregador de bateria, fuel gauge para
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Figura 3.7: Circuito do Mo´dulo de Gerenciamento de Energia - re-
guladores de tensa˜o, carregador de bateria e fuel gauge. Fonte: O
Autor.
medic¸a˜o do n´ıvel da bateria, conector da bateria e entrada micro
USB, para carregamento.
4 PROCESSAMENTO DE SINAIS E CONTROLE
4.1 FILTRO ADAPTATIVO PARA REDUC¸A˜O DE ARTEFATOS DE
MOVIMENTO
Artefatos de movimento esta˜o muito presentes e sa˜o inerentes
a um equipamento de fotopletismografia. A dificuldade da obtenc¸a˜o
de um sinal de PPG de qualidade se deve ao fato do espectro de
frequeˆncia dos artefatos de movimento estar sobreposto ao espectro
de frequeˆncias do PPG. O movimento de andar produz artefatos
de movimento em 2 Hz. Correr contamina o sinal com artefatos
de 3 Hz. Gesticulac¸o˜es durante o dia-a-dia, compreendem a faixa
de frequeˆncias de 0 Hz a 4 Hz [4]. O filtro adaptativo e´ capaz de
reduzir os artefatos de movimento, atrave´s de uma filtragem ativa.
O processamento de sinais e´ realizado em sua maior parte por
filtros analo´gicos, localizados no mo´dulo MAPS. Desta forma, o pro-
cessamento exigido do microcontrolador e´ reduzido, recebendo ja´
em seu Analog-Digital Converter (ADC) o sinal de fotopletismogra-
fia filtrado. No entanto, o filtro adaptativo para reduc¸a˜o de artefatos
de movimento e´ constitu´ıdo de uma parte analo´gica e uma parte di-
gital. A parte digital, em firmware, e´ responsa´vel pelo ca´lculo do
filtro a partir das entradas do sinal corrompido e do aceleroˆmetro.
Enta˜o, o microcontrolador ajusta o hardware para que a filtragem
seja efetuada.
O aceleroˆmetro tem papel fundamental no filtro adaptativo,
visto que os artefatos de movimento que contaminam o sinal de
fotopletismografia e o sinal provindo do aceleroˆmetro teˆm a mesma
fonte: movimento corporal. O me´todo utilizado neste trabalho para
a filtragem adaptativa e´ o LMS (Least Mean Square) [4] [5]. A Fig.
4.1 mostra o diagrama de blocos do sistema do filtro adaptativo.
O sinal desejado e´ o sinal S(n), sinal de fotopletismografia.
No entanto, este sinal so´ e´ poss´ıvel ser medido em D(n), ja´ conta-
minado por artefatos de movimento, representado por N(n).
D(n) = S(n) +N(n) (4.1)
O sinal do aceleroˆmetro conte´m as informac¸o˜es de movi-
mento que contaminam o sinal de fotopletismografia, se posicio-
nado pro´ximo ao fotodiodo no circuito. O problema consiste em
minimizar a func¸a˜o de custo (\xi (n)), ajustando valores de coeficien-
tes do filtro digital, de modo com que o sinal seja recuperado. Os
coeficientes sa˜o atualizados em cada iterac¸a˜o, a partir de um passo
pre´-determinado \mu e em func¸a˜o do erro calculado. A equac¸a˜o 4.2 e´
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a atualizac¸a˜o dos coeficientes (w) do filtro digital.
Figura 4.1: Diagrama de Blocos do Filtro Adaptativo. Fonte: O Au-
tor.
w(n+ 1) = w(n) - \mu \bigtriangledown \xi (n) (4.2)
A func¸a˜o de custo e´ representada por:
\xi (n) = e2(n) (4.3)
Onde:
e(n) = D(n) - N \prime (n)
= D(n) - X w (4.4)
E X representa o vetor dos u´ltimos k valores de sa´ıda do ace-
leroˆmetro, sendo k o tamanho do vetor w, vetor de coeficientes do
filtro digital. Assim, o gradiente descendente da func¸a˜o de custo
pode ser utilizado para resolver o problema de minimizac¸a˜o, encon-
trando a soluc¸a˜o para a equac¸a˜o.








\partial (D(n) - X w)
\partial w
=  - 2e(n) X
(4.5)
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Por fim, a equac¸a˜o de atualizac¸a˜o dos coeficientes do filtro
digital se torna:
w(n+ 1) = w(n) + \mu 2 e(n) X(n) (4.6)
O algoritmo adaptativo e o filtro digital sa˜o realizados em
firmware atrave´s do microcontrolador. A subtrac¸a˜o do sinal e´ rea-
lizada em hardware. A Fig. 3.2 mostra o circuito do filtro adapta-
tivo: o microcontrolador adquire os sinais do aceleroˆmetro e o sinal
de sa´ıda do amplificador de transimpedaˆncia, X(n) e D(n), respec-
tivamente. Os ca´lculos e filtragem sa˜o realizados digitalmente, e o
sinal de sa´ıda, N \prime (n) e´ inserido no conversor DAC, que o subtrai de
D(n) atrave´s do amplificador subtrator. Desta forma a filtragem e´
realizada ativamente e em tempo real.
4.2 CONTROLE
4.2.1 Controle de Luminosidade nos LEDs
Devido a`s diferenc¸as fisiolo´gicas entre as pessoas, fatores
como cor da pele, espessura da camada de gordura e rigidez da
arte´ria radial teˆm grande influeˆncia na morfologia e na amplitude
da onda fotopletismografica. A Lei de Beer-Lambert, equac¸a˜o 4.7 re-
laciona a intensidade da luz emitida pela luz incidida, em func¸a˜o da
absorc¸a˜o da luz no meio, da concentrac¸a˜o da soluc¸a˜o e do caminho
que a luz percorre [2].
I = I0 e
( - c e x) (4.7)
Onde I e´ a intensidade da luz transmitida pelo meio, I0 e´ a
intensidade da luz incidida, c representa a concentrac¸a˜o do mate-
rial, e e´ o coeficiente de extinc¸a˜o da luz monocroma´tica de compri-
mento de onda \lambda e x e´ o caminho percorrido pela luz no meio. A
luz transmitida pelo meio e´ dependente da intensidade de luz inci-
dida I0 e da absorc¸a˜o pelo meio, o que inclui a luz refletida. Com
a maior luminosidade emitida pelo fotoemissor (LED), maior sera´
a quantidade de luz transmitida pelo meio e tambe´m maior sera´ a
quantidade de luz refletida; esta u´ltima de interesse para a fotople-
tismografia reflexiva.
O sinal de um PPG obtido constitui-se de um sinal DC e um
AC. A responsa´vel pelo componente DC e´ o sangue venoso e na˜o
pulsa´til e a absorc¸a˜o da luz pela pele e ossos. Ja´ a componente AC
prove´m do sangue arterial pulsa´til. A tensa˜o e´ ma´xima para uma
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quantidade mı´nima de sangue. No momento que o sangue e´ bom-
beado, a tensa˜o decai devido a maior quantidade de sangue circu-
lando e absorvendo a luz emitida pelo LED. Mantendo um sinal
de refereˆncia DC, pode-se projetar um controle que atue na inten-
sidade luminosa do LED de forma a atingir a refereˆncia de tensa˜o
lida pelo fotodiodo. Para peles com maior absorc¸a˜o de luz (peles
grossas e/ou escuras), uma maior corrente percorrera´ o LED de
forma a elevar a tensa˜o DC. Em peles finas e/ou claras, a intensi-
dade do LED sera´ diminu´ıda ate´ que se atinja a refereˆncia DC. No
entanto, o controlador na˜o deve permanecer ativo. Isto acarreta-
ria na rejeic¸a˜o da onda fotopletismogra´fica lida pelo fotodiodo. A
soluc¸a˜o para este problema e´ a utilizac¸a˜o do controlador apenas
como calibrac¸a˜o inicial. A Fig. 4.2 mostra o diagrama de blocos do
controle por realimentac¸a˜o.
Figura 4.2: Diagrama de Blocos do Controle por Realimentac¸a˜o.
Fonte: O Autor.
Neste controle, o microcontrolador ira´ comunicar ao DAC
uma determinada tensa˜o que sera´ inserida na porta do transistor.
Este, uma vez atuando na regia˜o de saturac¸a˜o, funcionara´ como
uma fonte de corrente que fluira´ pelo resistor R22 atrave´s do dreno-
fonte, e pelos LEDs, conectados ao dreno e a` VDD (Fig. 4.3).
Esta corrente pode ser calculada indiretamente atrave´s da
tensa˜o aplicada no transistor e pelo valor conhecido de R22. Uma
vez atingida a tensa˜o de refereˆncia, o controlador e´ pausado.
Sera´ acionado novamente apenas quando um comando de nova
calibrac¸a˜o e´ recebido pelo microcontrolador. Esta paralisac¸a˜o do
controlador e´ necessa´ria para que as pulsac¸o˜es do sangue arte-
rial na˜o sejam rejeitadas. O controlador ativo considera qualquer
distu´rbio na refereˆncia atingida como uma perturbac¸a˜o, e atua para
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a sua rejeic¸a˜o. Paralisando o controlador, a refereˆncia se mante´m e
a onda de PPG e´ obtida.
Figura 4.3: Controle de Luminosidade com resistor conhecido, R22.
Fonte: O Autor.
4.2.2 Ajuste de Ganho
Figura 4.4: Diagrama de Blocos do Ajuste de Ganho de Esta´gio Final.
Fonte: O Autor.
O sistema de controle tambe´m engloba o ajuste de ganho de
esta´gio final do mo´dulo MAPS (ganho controla´vel end-stage). Apo´s
o controlador atingir a refereˆncia e ser pausado, o microcontrolador
avalia a tensa˜o do sinal de fotopletismografia apo´s as devidas filtra-
gens analo´gicas e ajusta o ganho do amplificador para que sua porta
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ADC receba um sinal de maior amplitude poss´ıvel, utilizando-se as-
sim da maior resoluc¸a˜o poss´ıvel de 12-bits do ADC. Isto e´ realizado
ao ajustar a resisteˆncia do potencioˆmetro digital do esta´gio final do
Mo´dulo de Aquisic¸a˜o e Processamento de Sinais. Uma vez com o
ganho ajustado, a plataforma esta´ pronta para realizar os demais
ca´lculos.
5 ME´TODO PARA CA´LCULO DE PRESSA˜O SANGUI´NEA
5.1 PRESSA˜O SANGUI´NEA COM CALIBRAC¸A˜O
O algoritmo utilizado neste trabalho para o ca´lculo de pressa˜o
sangu´ınea na˜o invasiva, baseado em fotopletismografia, e´ o me´todo
de Jones & Wang [2]. Salienta-se na descric¸a˜o do me´todo, o uso
de um fotoemissor vermelho ou infravermelho, usando o equipa-
mento de PPG na configurac¸a˜o transmissiva. Este trabalho utilizara´
de dois LEDs verdes, segundo fatores expostos na sec¸a˜o 2.2.1 e na
configurac¸a˜o reflexiva.
Para o ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea na˜o invasiva baseado
em fotopletismografia, o estudo se baseia na Lei de Beer-Lambert,
a qual relaciona a absorc¸a˜o de uma luz monocroma´tica pela
concentrac¸a˜o do material na soluc¸a˜o, como uma func¸a˜o do caminho
percorrido pela luz. Atrave´s desta lei uma analogia e´ feita para que
o resultado da equac¸a˜o se deˆ em termos de tensa˜o e o caminho da
luz irradiada e´ separado em dois termos: quantidade absorvida por
tecidos e quantidade absorvida pelo sangue arterial (pulsa´til). Mais
detalhes sobre a derivac¸a˜o matema´tica da equac¸a˜o podem ser estu-
dados na invenc¸a˜o de Jones & Wang [2]. A derivac¸a˜o matema´tica
na˜o sera´ foco de estudo neste trabalho.
O me´todo necessita de uma entrada inicial de pressa˜o
sisto´lica (Pscalib) e pressa˜o diasto´lica (Pdcalib), para a calibrac¸a˜o
do algoritmo. Estes valores de pressa˜o sa˜o obtidos por um aparelho
auxiliar, como um esfigmomanoˆmetro digital. A correta calibrac¸a˜o
do algoritmo depende da aquisic¸a˜o do sinal de fotopletismografia
no momento do ca´lculo das presso˜es sisto´lica e diasto´lica do in-
div´ıduo pelo equipamento auxiliar de pressa˜o sangu´ınea. A Fig. 5.1,
extra´ıda de [2], mostra os paraˆmetros necessa´rios obtidos da onda
de fotopletismografia, para a calibrac¸a˜o do algoritmo.
A tensa˜o diasto´lica (Vd) e a tensa˜o sisto´lica (Vs) sa˜o obti-
das diretamente do sinal, assim como o tempo de ciclo card´ıaco
(td). A tensa˜o me´dia (Vm), e´ calculada em seguida. Primeiramente,
calcula-se a a´rea da onda fotopletismografica adquirida (f(t)) no
momento da obtenc¸a˜o das presso˜es pelo equipamento auxiliar de
pressa˜o. A a´rea esta´ representada pela parte hachurada da Fig. 5.1
e e´ calculada com a equac¸a˜o 5.1. Em seguida, calcula-se a tensa˜o
me´dia V m, utilizando-se dos dados ja´ calculados, pela equac¸a˜o 5.2.
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Figura 5.1: Tenso˜es e tempo card´ıaco. Fonte: Adaptado de [2].
V m = V d - ARC
td
(5.2)
A seguir, calibra-se os paraˆmetros K1 e K2. Estes paraˆmetros
sa˜o individuais e na˜o necessitam recalibrac¸a˜o futura, desde que o
equipamento de fotopletismografia utilizado seja o mesmo e posici-
onado na mesma parte do corpo. Ao mudar de posic¸a˜o o fotosensor
ou utilizar o equipamento em outro indiv´ıduo, os paraˆmetros de-
vem ser recalibrados.
Atrave´s da equac¸a˜o 5.3 (obtida de [2]), o paraˆmetro K1 pode
ser calculado numericamente ou algebricamente.
ln( V dVm)
ln(V dV s )
=
exp( - K1 Pdcalib) - exp( - K1 Pmcalib)
exp( - K1 Pdcalib) - exp( - K1 Pscalib) (5.3)
Onde a pressa˜o me´dia Pm, e´ calculada pela equac¸a˜o 5.4.
Pmcalib = Pdcalib +
(Pscalib  - Pdcalib)
3
(5.4)
Por fim, calibra-se K2 pela equac¸a˜o 5.5 (obtida de [2]).
ln(V dV s )
ln(K2)
= exp( - K1 Pdcalib) - exp( - K1 Pscalib) (5.5)
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Neste momento registra-se os paraˆmetros calibrados para o
indiv´ıduo. Assim, e´ poss´ıvel iniciar o ca´lculo de pressa˜o com base
em fotopletismografia, seguindo o algoritmo a seguir.
1. Adquirir onda fotopletismogra´fica;
2. Determinar tenso˜es V s e V d e ciclo card´ıaco td com o algo-
ritmo desejado;
3. Calcular ARC atrave´s de 5.1;
4. Calcular V m atrave´s de 5.2;
5. Calcular a pressa˜o de pulso (Pp) utilizando-se de 5.6;
6. Obter a pressa˜o diasto´lica (Pd) por 5.7;
7. Obter a pressa˜o sisto´lica (Ps) por 5.8;
8. Reiniciar a medic¸a˜o, retornando ao item 1.
ln( V dVm)
ln(V dV s )
=
1 - exp( - K1Pp3 )
1 - exp( - K1 Pp) (5.6)
ln(V dV s )
ln(K2)
= [exp( - K1 Pd)][1 - exp( - K1 Pp)] (5.7)
Ps = Pd+ Pp (5.8)
5.2 PRESSA˜O SANGUI´NEA SEM CALIBRAC¸A˜O
Este trabalho apresentara´ estudos sobre o ca´lculo de pressa˜o
sangu´ınea de modo na˜o invasivo e sem calibrac¸a˜o por um apare-
lho auxiliar de pressa˜o. O algoritmo sera´ baseado no algoritmo de
ca´lculo de pressa˜o com calibrac¸a˜o: os paraˆmetros de calibrac¸a˜o K1
e K2 sa˜o obtidos para todos os indiv´ıduos. Em seguida, um algo-
ritmo de regressa˜o e´ desenvolvido e utilizado para correlacionar os
paraˆmetros de calibrac¸a˜o K1 e K2 com as caracter´ısticas da onda
do PPG.
Ao analisarmos as equac¸o˜es de calibrac¸a˜o, nota-se a de-
pendeˆncia dos paraˆmetros de calibrac¸a˜o nas caracter´ısticas de onda
do PPG. Pela equac¸a˜o 5.3, percebe-se a dependeˆncia de K1 nas
presso˜es sisto´lica, diasto´lica e me´dia, e tambe´m nas caracter´ısticas
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do PPG V d, V s e V m. A equac¸a˜o 5.5 tambe´m apresenta a de-
pendeˆncia de K2 nas presso˜es sisto´lica e diasto´lica, como nas ca-
racter´ısticas do PPG V d e V s. Isto mostra que uma certa porcen-
tagem do valor de cada um dos paraˆmetros de calibrac¸a˜o e´ obtida
diretamente das tenso˜es caracter´ısticas do PPG. O algoritmo de re-
gressa˜o sera´ desenvolvido para encontrar a equac¸a˜o que apresente
um coeficiente de correlac¸a˜o maior poss´ıvel entre os paraˆmetros de
calibrac¸a˜o e as caracter´ısticas de onda do PPG de cada indiv´ıduo.
5.3 VALIDAC¸A˜O DO ME´TODO
Para a validac¸a˜o dos algoritmos, utilizou-se do banco de da-
dos Physiobank, pertencente ao Physionet [34]. Esta plataforma
e´ mantida por diversos profissionais dos Estados Unidos e do Ca-
nada´. Nesta plataforma e´ poss´ıvel encontrar sinais fisiolo´gicos de
diversos laborato´rios e hospitais ao redor do mundo, muitos deles
com anotac¸o˜es cl´ınicas. Sa˜o sinais de ECG, PPG, respirac¸a˜o, pressa˜o
sangu´ınea invasiva, dentre diversos outros paraˆmetros. A utilizac¸a˜o
destes sinais e´ livre, desde que referenciada, e na˜o necessita de
aprovac¸a˜o por comiteˆ de e´tica pois sa˜o dados pu´blicos, obtidos de
fontes secunda´rias acess´ıveis e na˜o de prontua´rios.
Para teste desta plataforma, foram obtidos 30 segundos
de sinal de fotopletismografia de modo transmissivo e pressa˜o
arterial invasiva de 34 diferentes arquivos (34 indiv´ıduos dife-
rentes). O banco de dados selecionado foi o ”MIMIC II Wa-
veform Database, version 3 part 0”, selecionando as seguin-
tes gravac¸o˜es: 3000860, 3001912, 3002094, 3002151, 3002546,
3002762, 3002921, 3003650, 3004751, 3007577, 3007696,
3008006, 3009617, 3010066, 3010799, 3013262, 3013448,
3013604, 3014589, 3014995, 3015501, 3016428, 3017901,
3018897, 3019302, 3019644, 3019875, 3020162, 3021418,
3021670, 3021685, 3022565, 3022777 e 3023009. De cada
gravac¸a˜o, o sinal de fotopletismografia, identificado por PLETH
e o sinal de pressa˜o arterial invasiva, identificado por ABP , foram
salvos e utilizados em MATLAB. O sinal de pressa˜o arterial invasiva
foi utilizado como refereˆncia (gold standard) para a comparac¸a˜o
com o me´todo proposto.
6 RESULTADOS
6.1 CA´LCULO DE PRESSA˜O SANGUI´NEA ATRAVE´S DE PPG
O algoritmo de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea baseado em foto-
pletismografia apresentado em 5.1 foi implementado em MATLAB.
Algumas modificac¸o˜es e otimizac¸o˜es foram realizadas no algoritmo,
em prol da robustez e velocidade dos ca´lculos.
6.1.1 Melhoramentos do Algoritmo
6.1.1.1 Equac¸o˜es de Calibrac¸a˜o
As equac¸o˜es para ca´lculo dos paraˆmetros K1 e K2, assim
como para o ca´lculo das presso˜es sisto´licas e de pulso sa˜o soluci-
onadas de forma alge´brica, segundo Jones & Wang [2]. O MATLAB
possui func¸o˜es ra´pidas para a soluc¸a˜o destas equac¸o˜es. No entanto,
o objetivo final deste algoritmo e´ a implementac¸a˜o em um micro-
controlador, de modo a funcionar em tempo real para aplicac¸o˜es
em sau´de ub´ıqua. Soluc¸o˜es alge´bricas sa˜o mais complexas e tomam
mais tempo para encontrar a soluc¸a˜o.
A equac¸a˜o 5.6 pode ser resolvida para K1, obtendo a nova
equac¸a˜o de calibrac¸a˜o deste paraˆmetro. A equac¸a˜o final foi divi-
dida em 6 partes para melhor visualizac¸a˜o. Dados: pt1 = log( V dVm),
pt2 = log(V dV s ), pt3 = 4 pt1 pt2, pt4 = 3 pt1
2 e pt5 =
\surd 
pt3 - pt4, o
paraˆmetro K1 pode ser calculado como:
K1 =
3log( - pt1+pt52(pt1 - pt2))
Pp
(6.1)
O mesmo pode ser feito para o paraˆmetro de calibrac¸a˜o K2,
atrave´s da resoluc¸a˜o da equac¸a˜o 5.5 para K2. Dados: pt7 = V dV s ,
pt8 = e - (Pd K1), pt9 = e - (Ps K1) e pt10 = 1pt8 - pt9 , K2 e´ calculado
como:
K2 = pt7pt10 (6.2)
As equac¸o˜es 5.6 e 5.7 podem ser resolvidas para Pp e Pd, res-
pectivamente, facilitando o ca´lculo realizado no microcontrolador.
6.1.1.2 Ca´lculo da A´rea da Curva
Outro ponto cr´ıtico no algoritmo apresentado e´ o ca´lculo da
a´rea da onda fotopletismogra´fica, ARC. O PPG e´ altamente sus-
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cet´ıvel a artefatos de movimento que, consequentemente, interfe-
rem no ca´lculo correto deste paraˆmetro.
A soluc¸a˜o para este problema foi sintetizar um ciclo card´ıaco
da onda de fotopletismografia a partir de paraˆmetros obtidos da
onda original. Cho etal [35] demostra uma te´cnica de reconstruc¸a˜o
do sinal de fotopletismografia atrave´s da distribuic¸a˜o no domı´nio da
frequeˆncia. O estudo demonstra que a reconstruc¸a˜o do sinal a partir
de sua frequeˆncia fundamental e de suas 2a e 3a harmoˆnicas repro-
duzem o sinal com fidelidade e sem distorc¸o˜es, desde que artefatos
de movimento na˜o sobreponham as harmoˆnicas.
Esta te´cnica pode ser utilizada para a reconstruc¸a˜o do sinal
de fotopletismografia a cada batimento, tornando o algoritmo mais
robusto. A frequeˆncia fundamental da onda fotopletismogra´fica cor-
responde a frequeˆncia card´ıaca, e a frequeˆncia card´ıaca instantaˆnea
e´ obtida atrave´s do tempo entre um batimento e o pro´ximo, como
ja´ exposto na sec¸a˜o 2.2.3. Deste modo, a frequeˆncia card´ıaca ins-
tantaˆnea corresponde a frequeˆncia fundamental instantaˆnea. Suas
2a e 3a harmoˆnicas sa˜o obtidas e a onda sinte´tica de PPG e´ produ-
zida, sem ru´ıdos ou distorc¸o˜es, mantendo as caracter´ısticas origi-
nais de tensa˜o sisto´lica (V s), tensa˜o diasto´lica (V d) e tempo de ci-
clo card´ıaco, representado por td. Salienta-se que artefatos de movi-
mento na banda de frequeˆncias do PPG se sobrepo˜em ao sinal e alte-
ram as caracter´ısticas da onda, produzindo, em consequeˆncia, uma
onda sinte´tica tambe´m erroˆnea. A equac¸a˜o 6.3 pode ser utilizada
para produzir um sinal de PPG sinte´tico, sendo fPPG a frequeˆncia
fundamental.
PPGsint(t) = 0, 5 +
V d - V s
12, 82
[4, 6sen(fPPG 2 \pi t)+
2, 3sen(fPPG 4 \pi t)+
1, 2sen(fPPG 6 \pi t)]
(6.3)
A Fig. 6.1 mostra a onda de PPG sinte´tica gerada em cima, e
o espectro de frequeˆncias do sinal embaixo.
6.1.2 Detecc¸a˜o de Picos
O algoritmo utilizado para detecc¸a˜o de picos no PPG e´ base-
ado em [35]. Cho analisa as relac¸o˜es entre a morfologia da onda de
fotopletismografia com sua primeira e segunda derivadas. O pico do
sinal pode ser facilmente obtido ao analisarmos ambas derivadas:
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Figura 6.1: Onda de PPG sinte´tica (em cima) e espectro de
frequeˆncias do sinal sinte´tico (embaixo). Fonte: O Autor.
no momento em que a primeira derivada cruza o zero e se torna
negativa, a segunda derivada esta´ negativa. A mesma te´cnica e´ uti-
lizada para a detecc¸a˜o de vales, quando a primeira derivada, cres-
cente, cruza o zero e torna-se positiva, a segunda derivada encontra-
se positiva. Estes pontos sa˜o o pico e o vale do sinal, respectiva-
mente. A Fig. 6.2 ilustra esta situac¸a˜o para melhor visualizac¸a˜o.
6.1.3 Resultados do Algoritmo
O algoritmo apresentado em 5.1, com os melhoramentos
apontados nas sec¸o˜es anteriores, foi implementado em MATLAB. Os
34 arquivos correspondentes a 34 indiv´ıduos, obtidos na plataforma
Physionet [34] foram obtidos com os sinais de pressa˜o sangu´ınea
invasiva (ABP) e do sinal de fotopletismografia (PLETH). A pressa˜o
sangu´ınea invasiva foi o me´todo de refereˆncia para este trabalho
(gold standard). De cada uma das 34 gravac¸o˜es obtidas, 30 segun-
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Figura 6.2: Onda de PPG, sua primeira e segunda derivadas. Fonte:
O Autor.
dos de sinal cont´ınuo foram utilizados, totalizando 1095 pontos de
ca´lculo de pressa˜o. Um ponto de ca´lculo de pressa˜o e´ obtido ao
serem detectados os paraˆmetros V d, V s, e td, necessa´rios para o
algoritmo.
A calibrac¸a˜o inicial de cada indiv´ıduo foi realizada com o pri-
meiro valor de pressa˜o sisto´lica e diasto´lica dos 30 segundos utili-
zados. Apo´s a calibrac¸a˜o inicial, o algoritmo comec¸a o ca´lculo de
pressa˜o sangu´ınea atrave´s da fotopletismografia.
O sinal de fotopletismografia foi filtrado por um filtro passa-
bandas de 2a ordem com a banda passante de 0,5 Hz - 3 Hz, para
eliminac¸a˜o de quaisquer artefatos e/ou ru´ıdos existentes. Apo´s os
ca´lculos de presso˜es de todos os indiv´ıduos, os valores foram com-
parados com os de refereˆncia de pressa˜o sangu´ınea invasiva.
O gra´fico de Bland-Altman [36] foi constru´ıdo, indicando os
limites de concordaˆncia entre este me´todo proposto e o me´todo
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de refereˆncia (Fig. 6.3). Para a pressa˜o sisto´lica, ha´ um erro sis-
tema´tico de -0,496 mmHg com limites de concordaˆncia de [7,424
-8,415] mmHG [+1,96SD -1,96SD]. O ca´lculo da pressa˜o diasto´lica
apresentou um erro sistema´tico de 0,350 mmHG e limites de con-
cordaˆncia de [6,979 -6,277] mmHG [+1,96SD -1,96SD].
Figura 6.3: Gra´fico de Bland-Altman para presso˜es sisto´lica (em
cima) e diasto´lica (embaixo). Para a pressa˜o sisto´lica, ha´ um erro
sistema´tico de -0,496 mmHg com limites de concordaˆncia de [7,424
-8,415] mmHG [+1,96SD -1,96SD]. A pressa˜o diasto´lica apresenta
um erro sistema´tico de 0,350 mmHG e limites de concordaˆncia de
[6,979 -6,277] mmHG [+1,96SD -1,96SD]. Fonte: O Autor.
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Para ana´lise estat´ıstica, a me´dia dos valores de pressa˜o calcu-
lados e dos valores de refereˆncia ao longo dos 30 segundos foram
obtidos para cada indiv´ıduo. Estes dados sa˜o apresentados na Ta-
bela 6.1.
O histograma de frequeˆncias, Fig. 6.4 apresenta a distribuic¸a˜o
das diferenc¸as entre as presso˜es calculada e de refereˆncia, identifi-
cando a normalidade da distribuic¸a˜o.
Figura 6.4: Histograma de frequeˆncias das diferenc¸as entre presso˜es
sisto´lica (em cima) e diasto´lica (embaixo). Ambos histogramas mos-
tram a distribuic¸a˜o normal das diferenc¸as entre presso˜es calculadas
pelo novo me´todo e presso˜es de refereˆncia. Fonte: O Autor.
O erro ma´ximo tolerado pela padra˜o da AAMI (Association
for the Advancement of Medical Instrumentation) [7] para equipa-
mentos de medic¸a˜o de pressa˜o na˜o-invasiva de forma digital e/ou
automa´tica e´ de \pm 5 mmHg para o erro me´dio e de \pm 8 mmHg para o
desvio padra˜o. Os valores encontrados para o erro me´dio e o desvio
padra˜o dos 1095 pontos de ca´lculo sa˜o, respectivamente,  - 0, 496\pm 
4, 041 mmHg para a pressa˜o sisto´lica e 0, 350\pm 3, 382 mmHg para a
pressa˜o diasto´lica. A Fig. 6.5 apresenta estas informac¸o˜es.
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Tabela 6.1: Presso˜es sisto´licas e diasto´licas calculadas a partir do
me´todo proposto e o valor de refereˆncia correspondente.
ID Refereˆncia Calculado
- Ps (mmHg) Pd (mmHg) Ps (mmHg) Pd (mmHg)
1 134,19 82,15 134,21 85,54
2 134,58 67,32 131,70 63,75
3 133,29 57,43 135,63 60,90
4 140,87 61,71 139,86 61,64
5 97,04 49,37 95,64 46,63
6 104,09 54,48 104,08 54,76
7 146,24 55,94 141,01 53,97
8 119,62 46,68 123,38 53,72
9 105,89 41,99 107,55 43,34
10 152,24 78,87 151,46 76,97
11 117,87 64,93 114,61 63,19
12 103,51 42,68 103,66 40,38
13 85,05 49,62 87,90 53,40
14 89,50 49,35 95,49 54,78
15 79,33 53,30 73,39 51,45
16 99,92 41,33 98,42 40,32
17 100,10 55,66 96,24 56,34
18 103,00 53,24 104,64 54,91
19 141,68 77,69 138,19 76,38
20 99,78 39,67 98,68 40,63
21 99,96 48,98 104,83 54,76
22 135,89 67,43 139,88 70,76
23 154,31 71,09 148,45 67,09
24 134,45 75,30 134,94 75,96
25 98,23 73,39 97,16 72,84
26 150,15 83,10 149,59 81,80
27 160,87 69,21 162,31 70,89
28 86,42 55,28 87,68 56,25
29 146,90 76,80 150,32 79,90
30 120,78 59,11 120,54 59,02
31 125,87 69,64 125,50 70,11
32 118,72 57,98 113,42 56,45
33 121,28 49,94 119,32 47,94
34 94,39 61,13 93,25 62,41
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Figura 6.5: Comparac¸a˜o entre erro e desvio padra˜o obtidos com a
norma. Valores de pressa˜o sisto´lica foram  - 0, 496 \pm 4, 041 mmHg
e pressa˜o diasto´lica de 0, 350 \pm 3, 382 mmHg. A norma permite um
ma´ximo de \pm 5\pm 8 mmHg. Fonte: O Autor.
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6.1.4 Pressa˜o Sangu´ınea via PPG sem Calibrac¸a˜o
Apo´s os resultados do algoritmo para o ca´lculo de pressa˜o
sangu´ınea baseado em fotopletismografia com calibrac¸a˜o, um algo-
ritmo de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea tambe´m baseado em fotople-
tismografia sem a necessidade de calibrac¸a˜o foi desenvolvido. O ob-
jetivo e´ obter uma equac¸a˜o para calibrac¸a˜o de K1 e K2 atrave´s de
uma correlac¸a˜o entre estes paraˆmetros de calibrac¸a˜o e paraˆmetros
caracter´ısticos do PPG. Para este fim, desenvolveu-se um algoritmo
de regressa˜o. Este algoritmo realiza operac¸o˜es matema´ticas (soma,
subtrac¸a˜o, divisa˜o e multiplicac¸a˜o) com os paraˆmetros de entrada
(V d, V s, V m, td e ARC) e os correlaciona com os paraˆmetros de
calibrac¸a˜o K1 e K2, de forma linear, exponencial e logar´ıtmica e po-
linomial. O resultado, coeficiente de correlac¸a˜o, e´ utilizado para de-
terminar a exatida˜o da equac¸a˜o adquirida. Este algoritmo de busca
e´ representado no fluxograma da Fig. 6.6.
Figura 6.6: Fluxograma do algoritmo de regressa˜o. O algo-
ritmo realiza operac¸o˜es matema´ticas (soma, subtrac¸a˜o, divisa˜o e
multiplicac¸a˜o) com os paraˆmetros de entrada e os correlaciona
com os paraˆmetros de calibrac¸a˜o, de forma linear, exponencial e
logar´ıtmica e polinomial. Fonte: O Autor.
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Os paraˆmetros (V d, V s, V m, td e ARC), utilizados na
calibrac¸a˜o de cada um dos 34 indiv´ıduos, sa˜o utilizados como en-
trada do algoritmo, assim como os paraˆmetros de calibrac¸a˜o cal-
culados (K1 e K2). Desta forma o algoritmo busca equac¸o˜es en-
tre os paraˆmetros de entrada que melhor correlacionam com os
paraˆmetros de calibrac¸a˜o. O pseudo-algoritmo mostrado no flu-
xograma e´ realizado em dois n´ıveis: os resultados do algoritmo
sa˜o utilizados como entrada novamente. Analisando os resultados,
encontrou-se as seguintes equac¸o˜es para K1 e K2, com coeficientes
de correlac¸a˜o de 0,68 e 0,82 respectivamente.
K2 = 2, 844[
(V d - V s)
td
(V d - V s) td]0,2834 (6.4)
K1 = 0, 0114[
K2
(V d - V s) +
K2
(V d - V s) td]
0,3394 (6.5)
O algoritmo foi executado para os 34 arquivos dispon´ıveis,
utilizando-se das equac¸o˜es de calibrac¸a˜o 6.4 e 6.5. Os resultados se
mostraram excedendo os limites aceita´veis da norma. O erro me´dio
e o desvio padra˜o para a pressa˜o sisto´lica foram de 8, 6\pm 26, 8 mmHg
e para a pressa˜o diasto´lica: 6, 7\pm 20, 9 mmHg.
Ao reduzirmos o nu´mero de indiv´ıduos, selecionamos os
13 que apresentaram melhores resultados, obtendo 405 pon-
tos de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea. Os 13 indiv´ıduos fo-
ram: 3000860, 3001912, 3002094, 3002151, 3003650, 3007696,
3011712, 3014589, 3016428, 3018897, 3021670, 3021685 e
3022565.
Desta vez, o erro me´dio e o desvio padra˜o para a pressa˜o
sisto´lica e a pressa˜o diasto´lica, respectivamente, foram:  - 2, 37 \pm 
6, 86 mmHg e  - 0, 4 \pm 7, 47 mmHg (valores na Fig. 6.7). A Fig. 6.8
mostra o gra´fico de Bland-Altman com os limites de concordaˆncia
entre os me´todos. Para a pressa˜o sisto´lica, ha´ um erro sistema´tico de
-2,37 mmHg e os limites de concordaˆncia sa˜o [11,08 -15,84] mmHG
[+1,96SD -1,96SD]. A pressa˜o diasto´lica teve um erro sistema´tico
de -0,40 mmHg e limites de concordaˆncia de [14,24 -15,06] mmHG
[+1,96SD -1,96SD].
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Figura 6.7: Comparac¸a˜o entre erro e desvio padra˜o obtidos sem
calibrac¸a˜o e a norma. Valores de pressa˜o sisto´lica foram  - 2, 37 \pm 
6, 86 mmHg e pressa˜o diasto´lica de  - 0, 4 \pm 7, 47 mmHg. A norma
permite um ma´ximo de \pm 5\pm 8 mmHg. Fonte: O Autor.
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Figura 6.8: Gra´fico de Bland-Altman para presso˜es sisto´lica (em
cima) e diasto´lica (embaixo) obtidas sem calibrac¸a˜o. Para a pressa˜o
sisto´lica, ha´ um erro sistema´tico de -2,37 mmHg com limites de con-
cordaˆncia de [11,08 -15,84] mmHG [+1,96SD -1,96SD]. A pressa˜o
diasto´lica apresenta um erro sistema´tico de -0,40 mmHG e limi-
tes de concordaˆncia de [14,24 -15,06] mmHG [+1,96SD -1,96SD].
Fonte: O Autor.
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6.2 PROJETO DO FILTRO ADAPTATIVO E DO CONTROLADOR DE
LUMINOSIDADE NOS LEDS
6.2.1 Filtro Adaptativo
O filtro adaptativo foi implementado em MATLAB. O valor do
passo step - size deve ser bem ajustado para evitar que o filtro insta-
bilize o sistema, ou nunca atinja o regime permanente. Um sinal de
PPG sinte´tico de frequeˆncia fundamental em 1 Hz foi contaminado
com um sinal senoidal de 2 Hz, simulando uma caminhada. O fil-
tro digital implementado foi um FIR de 2a ordem com coeficientes
iniciais [0,0418 0,9508 0,0418]. A Fig. 6.9 apresenta os resultados
do filtro para diferentes step  - size e apo´s filtro passa-baixas de 3
Hz, para reconstruc¸a˜o do sinal de fotopletismografia. O step - size
selecionado foi de 0,01 por melhor reconstruir o sinal em menos
tempo, dentre os step - size testados.
6.2.2 Controlador
Para o projeto do controlador e´ necessa´rio obter o modelo
da planta a ser controlada. O conjunto de componentes que repre-
senta a planta do sistema sa˜o o fotodiodo e o amplificador de tran-
simpedaˆncia. A resposta a` cinco degraus de tensa˜o da plataforma
de aquisic¸a˜o desenvolvida foram obtidos. A Fig. 6.10 mostra a res-
posta ao degrau, lida na sa´ıda do amplificador de transimpedaˆncia
para entradas de tensa˜o nos LEDs de [0,01 0,05 0,10 0,15 0,20 0,25
0,30] Volts.
A dinaˆmica de reposta da planta apresenta um sobressinal de-
pendente da entrada, resposta instantaˆnea, e tempo de acomodac¸a˜o
de 2 segundos. O tempo de acomodac¸a˜o e´ inerente a planta, de-
pendente da eletroˆnica do fotodiodo e do amplificador de tran-
simpedaˆncia. Desta maneira, a planta na˜o pode ser acelerada e o
controlador projetado deve possuir tempo de acomodac¸a˜o mı´nimo
igual ao da planta: 2 segundos. O ganho da planta e´ dependente
das caracter´ısticas morfolo´gicas do indiv´ıduo, como cor da pele e
espessura da camada de gordura. Este ganho sera´ tratado como o
paraˆmetro Kind.
O amplificador de transimpedaˆncia sataura para sa´ıdas acima
de 2,4 V devido a alimentac¸a˜o unipolar de 2,8 V. A tensa˜o de
refereˆncia para o controlador sera´ de 1,5 V, pois neste ponto de
operac¸a˜o ha´ espac¸o para que artefatos de movimento contaminem
o sinal sem que haja saturac¸a˜o (ver sec¸a˜o 6.4). O controlador ira´
adequar a corrente nos LEDs de acordo com Kind de cada indiv´ıduo:
76 Cap´ıtulo 6. Resultados
Figura 6.9: Filtro adaptativo para diferentes step-size. Fonte: O Au-
tor.
peles muito claras, com Kind grande, tera˜o uma menor tensa˜o apli-
cada aos LEDs. Um sinal saturado na˜o e´ poss´ıvel de ser recuperado,
enquanto o sinal na˜o-saturado e contaminado por artefatos pode
ser reconstru´ıdo. A refereˆncia DC de 1,5 V ira´ garantir que os LEDs
emitam a maior quantidade de luz sem que haja saturac¸a˜o.
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Figura 6.10: Resposta aos degraus da plataforma de aquisic¸a˜o. De-
graus crescentes de [0,01 0,05 0,10 0,15 0,20 0,25 0,30] Volts.
Fonte: O Autor.
Tabela 6.2: Relac¸a˜o do sinal AC/DC normalizado para os tipos de
pele, segundo a escala de Fitzpatrick. Valores expressos em me´dia
\pm SD (adaptado de [1]).
Cor do Fotoemissor
Tipo de Pele Azul Verde Vermelho Infravermelho
Tipo I/II 36, 4\pm 16, 1 81, 2\pm 25, 2 19, 4\pm 10, 9 23, 0\pm 17, 6
Tipo III 37, 2\pm 11, 7 69, 9\pm 32, 3 22, 7\pm 14, 8 32, 9\pm 15, 6
Tipo IV 31, 8\pm 10, 0 77, 7\pm 22, 7 34, 6\pm 12, 3 34, 9\pm 25, 8
Tipo V 23, 6\pm 4, 4 49, 0\pm 46, 8 22, 5\pm 5, 7 18, 1\pm 7, 7
Fallow et al [1] realizou ana´lises em va´rios indiv´ıduos de di-
ferentes tipos de pele, segundo a escala de Fitzpatrick. Nesta escala,
os tons de pele sa˜o classificados numericamente de Tipo I a` Tipo VI
(resultado da pontuac¸a˜o de um questiona´rio aplicado) do tom mais
claro ao mais escuro. Fallow et al [1] expressa a diferenc¸a da foto-
pletismografia nos tipos de pele atrave´s da relac¸a˜o AC/DC do sinal,
sendo AC a onda fotopletismografica (sangue pulsa´til) e DC o n´ıvel
de tensa˜o refletido no sangue venoso na˜o-pulsa´til, ossos e pele. A
Tabela 6.2, adaptada de [1], apresenta a raza˜o AC/DC normalizada
para os diferentes tipos de pele.
Os resultados da Tabela 6.2 indicam que para uma mesma
intensidade luminosa, peles do Tipo I e II possuem cerca de 1,65
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vezes mais sinal AC que peles do Tipo V. Ha´ uma variac¸a˜o de 53 %
na relac¸a˜o AC/DC do valor mais alto para o mais baixo, ao analisar-
mos os valores me´dios da cor verde do fotoemissor. O controlador
deve ser projetado para manter a estabilidade e refereˆncia, mesmo
com 53 % de variac¸a˜o de ganho na planta (Kind).
A planta pode ser modelada com um po´lo, um zero e ganho
Kind, segundo equac¸a˜o 6.7. A Fig. 6.11 mostra o modelo para uma
entrada degrau de 0,25 V e Kind = 6.
G(s) = Kind
1 + 0, 54s
1 + 0, 52s
(6.6)
Figura 6.11: Resposta ao degrau de 0,25V do modelo. O ponto azul
indica o tempo de acomodac¸a˜o (2 segundos). Fonte: O Autor.
O controlador e´ projetado com um integrador para segui-
mento de refereˆncia e erro zero. Um par po´lo-zero e´ adicionado
para ajuste de sobressinal nulo e o ganho e´ ajustado para um tempo
de acomodac¸a˜o de 2 segundos. A func¸a˜o transfereˆncia do controla-
dor e´ mostrada na equac¸a˜o 6.7, e a reposta da planta controlada na
Fig. 6.12




A topologia de controle PID paralelo foi escolhida, para que
se torne poss´ıvel a utilizac¸a˜o da te´cnica para plantas com saturac¸a˜o,
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te´cnica anti - windup. Os paraˆmetros calculados para o controlador
sa˜o: Kp = -0,0333, Ki = 0,25, Kd = 0,0114, Tf = 0,343, Ts = 0,01 e
Kb = 19, dado um controlador em topologia paralela PID, equac¸a˜o
6.8, onde Ts e´ o tempo de amostragem.
C(z) = Kp+
Ki Ts
z  - 1 +
Kd
Tf + Tsz - 1
(6.8)
Figura 6.12: Resposta em malha fechada do modelo controlado. Os
pontos verde e azul mostram o tempo de acomodac¸a˜o. Fonte: O
Autor.
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6.3 RESULTADOS EM SIMULAC¸A˜O
Para verificac¸a˜o dos algoritmos, processamento de sinais e
controlador projetados, desenvolveu-se o modelo em Simulink de
toda a plataforma de aquisic¸a˜o. O modelo da composic¸a˜o dos com-
ponentes fotodiodo e amplificador de transimpedaˆncia ja´ foi re-
alizado, segundo equac¸a˜o 6.7 apresentada na sec¸a˜o anterior. A
forma de onda fotopletismogra´fica sinte´tica foi adicionada a` func¸a˜o
de transfereˆncia da planta para verificac¸a˜o da filtragem analo´gica.
Os mesmos steps de tensa˜o foram aplicados ao modelo, para
comparac¸a˜o com a planta real. A Fig. 6.13 apresenta a resposta
da planta fotodiodo e amplificador de transimpedaˆncia modelada,
para steps de tensa˜o de [0,01 0,05 0,10 0,15 0,20 0,25 0,30] Volts.
Figura 6.13: Resposta aos degraus do modelo da plataforma de
aquisic¸a˜o. Degraus crescentes de [0,01 0,05 0,10 0,15 0,20 0,25
0,30] Volts. Fonte: O Autor.
O circuito analo´gico da plataforma de aquisic¸a˜o e´ constitu´ıdo
de um filtro passa-altas passivo em 0,5 Hz, um level - shifter, e um
filtro passa-baixas ativo de topologia sallen  - key, em sequeˆncia,
tendo um amplificador final como ganho de esta´gio final. O filtro
passa-altas passivo e´ representado por uma func¸a˜o de 1a ordem,
enquanto filtros ativos em topologia sallen - key sa˜o representados
matematicamente por uma func¸a˜o transfereˆncia de 2a ordem. Esta
modelagem e´ apresentada na Fig. 6.14.
A seguir foram adicionados o controlador e o filtro adapta-
tivo projetados, apresentados na Fig. 6.16. O modelo foi simulado
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Figura 6.14: Modelo da plataforma de aquisic¸a˜o em malha aberta.
Fonte: O Autor.
para um ganho Kind de 6, correspondente a` Fig. 6.10. A atuac¸a˜o
do controle se manteve dentro das especificac¸o˜es de projeto, atin-
gindo a refereˆncia em aproximadamente 2 segundos. Simulac¸o˜es
de perturbac¸a˜o de movimento foram adicionadas aos 20 segundos
e aos 40 segundos, respectivamente de 1 Hz e 2 Hz, ambas de 20 se-
gundos de durac¸a˜o. A faixa de 20 a` 60 segundos demonstra, enta˜o,
a ac¸a˜o do filtro adaptativo na simulac¸a˜o. Estes dados esta˜o na Fig.
6.15, sinal obtido apo´s os filtros analo´gicos. A frequeˆncia de amos-
tragem selecionada de 100 Hz na˜o se mostrou suficiente para a cor-
reta filtragem dos artefatos de movimento. Isto sera´ discutido no
cap´ıtulo 7.
Figura 6.15: Resultados em simulac¸a˜o: controle e filtro adaptativo.
Fonte: O Autor.
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Figura 6.16: Sistema completo em modelo. Em azul e´ modelada a
plataforma de aquisic¸a˜o. Em roxo, parte do firmware implementado
no microcontrolador MSP430FR5969 (controle e filtro adaptativo)
e em laranja as perturbac¸o˜es de movimento esta˜o modeladas. Fonte:
O Autor.
6.4 RESULTADOS NA PLATAFORMA DE AQUISIC¸A˜O
A plataforma de aquisic¸a˜o foi montada de acordo com o cir-
cuito projetado, apresentado em 3.4. A plataforma se divide em
duas placas de circuito impresso, uma delas contendo o Mo´dulo
Sensorial (MSen) e a outra os demais mo´dulos. O Mo´dulo Sensorial
foi anexado em uma pulseira de velcro, apresentada na Fig. 6.17,
contendo o cabo de transmissa˜o de dados e conector padra˜o DB-9
para a placa com os demais mo´dulos.
A plataforma de aquisic¸a˜o recebe comandos espec´ıficos por
bluetooth e realiza determinadas operac¸o˜es, comunicando-se com
um smartphone ou tablet pareado. A Tabela 6.3 apresenta os co-
mandos implementados no microcontrolador. Para cada comando
enviado, o Mo´dulo de Comunicac¸a˜o responde as ac¸o˜es que sera˜o to-
madas. O controlador e o filtro adaptativo assim como o algoritmo
de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea foram implementados no micro-
controlador MSP430FR5969. Os resultados sa˜o mostrados em cada
sec¸a˜o, a seguir. Os mo´dulos MAPS, MGE, MCom e MCT esta˜o na
placa de circuito impresso apresentada na Fig. 6.18.
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Figura 6.17: Plataforma de Aquisic¸a˜o: mo´dulo Msen (a); utilizac¸a˜o
no pulso (b). Fonte: O Autor.
Tabela 6.3: Comandos implementados na plataforma de aquisic¸a˜o.
Comando Significado Ac¸a˜o Reposta
calib Calibrac¸a˜o
Ativa o controle de luminosidade e realiza
calibrac¸a˜o de intensidade luminosa
do LED e ganho de esta´gio final
”Pronto.”quando a
calibrac¸a˜o e´ conclu´ıda
nibp Pressa˜o sangu´ıneana˜o invasiva
Espera envio de pressa˜o sisto´lica e
diasto´lica, e realiza calibrac¸a˜o dos
paraˆmetros K1 e K2. Inicia ca´lculo
de pressa˜o e envia resultado via
bluetooth para o dispositivo
pareado
Pedido de pressa˜o sisto´lica
e diasto´lica, seguido do
in´ıcio do envio das
presso˜es calculadas
accel Filtro adaptativo Desativa ou ativa filtro adaptativo Estado do filtro adaptativo,como ativo ou desativado
6.4.1 Controle de Luminosidade
Ao enviar o comando calib para a plataforma de aquisic¸a˜o,
o controle de luminosidade e´ ativo (Fig. 6.19). E´ de extrema im-
portaˆncia manter o pulso e o Mo´dulo Sensorial parados e esta´veis
durante a calibrac¸a˜o, para um o´timo resultado final. O controla-
dor se comportou de acordo com as especificac¸o˜es de projeto e a
simulac¸a˜o realizada em MATLAB/Simulink. O tempo de regime
permanente para atingir a refereˆncia de 1,5 V foi de aproximada-
mente 2 segundos, como esperado. A tensa˜o nos LEDs em regime
permanente foi de 0,25 V. A Fig. 6.20 mostra a sa´ıda do amplifica-
dor de transimpedaˆncia com a atuac¸a˜o de controle ativa.
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Figura 6.18: Plataforma de Aquisic¸a˜o: mo´dulos MAPS, MGE, MCom
e MCT (a); e Plataforma completa em funcionamento (b). Fonte: O
Autor.
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Figura 6.19: Comando de calibrac¸a˜o enviado a` plataforma de
aquisic¸a˜o e suas repostas, indicando finalizac¸a˜o de operac¸a˜o
(Pronto.). Fonte: O Autor.
Figura 6.20: Resultados reais: controle de luminosidade atingindo
a refereˆncia em 2 segundos. Fonte: O Autor.
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Para fim de testes, o fotodiodo e os LEDs foram expostos ao
ambiente iluminado, realizando a calibrac¸a˜o. Em seguida, ambos
fotodiodo e LEDs sa˜o encobertos por uma superf´ıcie escura e nova
calibrac¸a˜o e´ requisitada, a fim de analisar o comportamento do con-
trolador. A refereˆncia de 1,5 V e´ alvo do controle, deste modo, ao ser
exposto ao ambiente iluminado, a ac¸a˜o de controle reduz a tensa˜o
aplicada aos LEDs, a fim de atingir a refereˆncia. No momento que
o fotodiodo e´ encoberto pela superf´ıcie escura, os LEDs sa˜o aciona-
dos com maior intensidade. No entanto, a intensidade ma´xima dos
LEDs encobertos por uma superf´ıcie pla´stica de colorac¸a˜o escura,
na˜o e´ suficiente para atingir a refereˆncia de 1,5 V. O resultado e´
mostrado na Fig. 6.21.
Figura 6.21: Resultados reais: controle de luminosidade no ambi-
ente iluminado (a); e controle de luminosidade com MSen enco-
berto por uma superf´ıcie pla´stica escura (b). Note em (a) o ru´ıdo
causado pela fonte luminosa externa. Os picos representam ru´ıdos
na obtenc¸a˜o do sinal, utilizando um Arduino em conjunto com o
MATLAB. Fonte: O Autor.
6.4.2 Filtro Adaptativo
A selec¸a˜o da fonte dos artefatos de movimento e´ uma esco-
lha determinante para o desempenho do filtro adaptativo. A pesar
do aceleroˆmetro indicar a acelerac¸a˜o em todos os 3 eixos (X-Y-Z),
Han et al [4] indica a predominaˆncia de artefatos de movimento
em movimentos perpendiculares a` arte´ria medida. No estudo reali-
zado por Han et al [4], o eixo X foi posicionado alinhado a` arte´ria
medida, e os eixos Y e Z foram posicionados perpendicularmente a`
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arte´ria. Movimentos nos 3 eixos, medidos isoladamente, apresenta-
ram distorc¸o˜es no sinal. No entanto, os eixos X e Y apresentaram
erros mais considera´veis, vide Fig. 6.22. Deste modo, os 3 eixos fo-
ram convertidos em um vetor de acelerac¸a˜o, utilizado como fonte
da contaminac¸a˜o do sinal.
Figura 6.22: Influeˆncia do movimento do sensor no sinal fotopletis-
mogra´fico. Fonte: Adaptado de [4]
O filtro adaptativo e´ mantido ativo por padra˜o na plataforma
de aquisic¸a˜o. Os testes foram realizados com oscilac¸o˜es de 1 Hz e
2 Hz e amplitude de movimento de 20 cm, ambos numa durac¸a˜o
de 30 segundos. A ana´lise dos resultados e do desempenho do filtro
adaptativo e´ realizado comparando-se o sinal final do Mo´dulo de
Aquisic¸a˜o e Processamento de Sinais para o filtro adaptativo ativo e
desativado. A ma´xima frequeˆncia de amostragem para os ca´lculos
do filtro adaptativo foi de 100 Hz. As func¸o˜es de comunicac¸a˜o com
o aceleroˆmetro e filtragens necessa´rias, assim como ajuste dos coe-
ficientes, na˜o foram poss´ıveis de serem aceleradas para menos de
10 ms. O resultado e´ um filtro adaptativo lento para um distu´rbio
cont´ınuo. Os artefatos de movimento na˜o foram poss´ıveis de serem
rejeitados/reduzidos neste momento. A Fig. 6.23 mostra a sa´ıda de
hardware para artefatos de movimento introduzidos, com o filtro
adaptativo ativo (a) e em seguida, desativado (b).
A simulac¸a˜o em Simulink foi realizada novamente, para uma
frequeˆncia de amostragem de 500 Hz, mantendo-se a ordem do fil-
tro FIR utilizado. Desta vez, o filtro adaptativo foi capaz de reduzir
os artefatos de movimento. O resultado e´ apresentado na Fig. 6.24.
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Figura 6.23: Resultados reais: filtro adaptativo ativo (a); e desa-
tivado (b). Algoritmo na˜o garante reduc¸a˜o de artefatos. Fonte: O
Autor.
No entanto, o microcontrolador na˜o foi capaz de realizar a filtra-
gem nesta frequeˆncia de amostragem. O tempo de processamento e
ca´lculo do filtro na˜o foi poss´ıvel de ser acelerado para menos de 10
ms.
6.4.3 Pressa˜o Sangu´ınea Na˜o Invasiva
A pressa˜o sangu´ınea na˜o invasiva tem seu algoritmo cali-
brado com o envio do comando nibp via bluetooth. A plataforma de
aquisic¸a˜o, enta˜o, requisita a o envio da pressa˜o sisto´lica e diasto´lica,
obtidos por um aparelho auxiliar de pressa˜o sangu´ınea. Ambas as
presso˜es devem conter 3 d´ıgitos. Apo´s recebimento, os paraˆmetros
K1 e K2 sa˜o calibrados automaticamente e o ca´lculo de pressa˜o
sangu´ınea na˜o invasiva e´ iniciado. A Fig. 6.25 apresenta os coman-
dos recebidos em comunicac¸a˜o com a plataforma de aquisic¸a˜o.
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Figura 6.24: Simulac¸a˜o do filtro adaptativo em maior frequeˆncia de
amostragem. Fonte: O Autor.
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Figura 6.25: Resultados reais: tela de um smartphone apo´s
calibrac¸a˜o do algoritmo de pressa˜o sangu´ınea, recebendo valores
de pressa˜o batimento-a-batimento. Fonte: O Autor.
7 DISCUSSA˜O
7.1 CA´LCULO DE PRESSA˜O SANGUI´NEA
Os melhoramentos desenvolvidos no algoritmo, apresentados
na sec¸a˜o 6.1.1, foram determinantes para a robustez do ca´lculo de
pressa˜o sangu´ınea na˜o-invasiva. Artefatos de movimento e ru´ıdos
da faixa de frequeˆncia do PPG ainda distorcem o sinal e comprome-
tem a qualidade dos ca´lculos, mas numa intensidade menor. A Ta-
bela 6.1 apresenta a me´dia de todos os pontos calculados para cada
um dos 34 indiv´ıduos (cerca de 30 pontos para cada indiv´ıduo). Isto
foi poss´ıvel pois, para 30 segundos de medic¸a˜o, a pressa˜o sangu´ınea
na˜o sofre grandes variac¸o˜es. A me´dia na˜o seria poss´ıvel de ser ana-
lisada caso o PPG analisado fosse da ordem de 20 minutos, onde a
pressa˜o sangu´ınea pode sofrer maiores alterac¸o˜es.
O histograma da Fig. 6.4 apresenta a distribuic¸a˜o das
diferenc¸as das presso˜es de refereˆncia e presso˜es calculadas. Por se
apresentar como distribuic¸a˜o normal, um teste-t pareado pode ser
utilizado para verificac¸a˜o dos resultados. A hipo´tese H0 indica que
na˜o ha´ diferenc¸as significativas entre os me´todos (me´todo de re-
fereˆncia, a pressa˜o sangu´ınea invasiva, e o me´todo apresentado), e
os ca´lculos na˜o sa˜o mero acaso. Utilizando-se do n´ıvel de confianc¸a
de 95 %, o teste-t pareado resulta nos valores de p para pressa˜o
sisto´lica de 0,46 e para pressa˜o sisto´lica de 0,28, indicando que a
hipo´tese H0 deve ser aceita.
Esta informac¸a˜o e´ corroborada ao analisarmos o gra´fico de
Bland-Altman, Fig. 6.3. As informac¸o˜es obtidas do gra´fico sa˜o mais
confia´veis que testes de correlac¸a˜o pois correlac¸a˜o na˜o garante cau-
salidade [36]. Do gra´fico, podemos concluir que o novo me´todo
apresentara´ 95 % dos resultados de pressa˜o sisto´lica, diferenc¸as
ma´ximas de 7,424 mmHg e -8,415 mmHg (\pm 1, 96SD) do novo
me´todo para o me´todo de refereˆncia, mantendo um erro sistema´tico
de -0,496 mmHg. Para a pressa˜o diasto´lica, 95 % dos resulta-
dos tera˜o diferenc¸as ma´ximas de 6,979 mmHg e -6,277 mmHg
(\pm 1, 96SD) entre o me´todo de refereˆncia e o novo me´todo, com
erro sistema´tico de 0,350 mmHg. Isto significa que para medic¸o˜es
cl´ınicas onde diferenc¸as de pressa˜o maiores que 8,4 mmHg sejam
significativas, o novo me´todo na˜o deve ser utilizado.
Os resultados mostram que o me´todo apresentado tambe´m
se adequa a`s normas da AAMI [7], onde os valores ma´ximos per-
mitidos para o erro me´dio entre o me´todo de refereˆncia e o novo
me´todo sa˜o de \pm 5 mmHg e o desvio padra˜o entre os me´todos
deve ser, no ma´ximo, \pm 8 mmHg. Os resultados de todos os 1095
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pontos de pressa˜o calculados foram, para a pressa˜o sisto´lica de
 - 0, 496 \pm 4, 041 mmHg para a pressa˜o sisto´lica e 0, 350 \pm 3, 382
mmHg para a pressa˜o diasto´lica.
O me´todo de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea sem calibrac¸a˜o
apresentou resultados dentro da norma da AAMI para 13 indiv´ıduos
selecionados: - 2, 37\pm 6, 86 para pressa˜o sisto´lica e - 0, 4\pm 7, 47 para
pressa˜o diasto´lica, com valores de p de 0,235 para pressa˜o sisto´lica
e 0,868 para pressa˜o diasto´lica, aceitando a hipo´tese H0 de que na˜o
ha´ diferenc¸as significativas entre os me´todos. No entanto, ao expan-
dirmos o nu´mero de indiv´ıduos para os 34 arquivos de dados do
Physionet, os erros ultrapassam a toleraˆncia da AAMI. Os resulta-
dos indicam a possibilidade do desenvolvimento de um algoritmo
de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea sem a necessidade de calibrac¸a˜o,
mas que no momento encontra-se limitado e na˜o totalmente funci-
onal.
As equac¸o˜es obtidas atrave´s do algoritmo de regressa˜o de-
senvolvido relacionam caracter´ısticas do PPG com os paraˆmetros
de calibrac¸a˜o. Os arquivos dispon´ıveis no Physionet na˜o sa˜o oriun-
dos dos mesmos sensores de oximetria: fotodiodos e LEDs sa˜o ca-
racter´ısticas determinantes no PPG. Os 13 sinais que apresentaram
melhores resultados conte´m caracter´ısticas de PPG semelhantes, in-
dicando a utilizac¸a˜o de sensores semelhantes. Desta forma, para
obter um resultado o´timo, o algoritmo de regressa˜o deve ser utili-
zado para sinais oriundos de um sensor espec´ıfico, obtendo assim
uma garantia de funcionamento para qualquer indiv´ıduo que utilize
este sensor (conjunto de fotodiodo e LEDs).
7.2 CONTROLE DE LUMINOSIDADE NO LED
O controlador desenvolvido para controle de luminosidade
no LED apresentou resultados de acordo com especificac¸o˜es de pro-
jeto e simulac¸o˜es. No entanto, e´ necessa´rio avaliar a sua robustez. A
Tabela 6.2 apresenta as relac¸o˜es AC/DC do sinal de fotopletismog-
frafia para diferentes tipos de pele, segundo a escala de Fitzpatrick
et al [3]. O estudo de Fallow et al [1] revelou que ha´ uma diferenc¸a
de 53 % de ganho na relac¸a˜o AC/DC entre o maior e o menor va-
lor. Deste modo, devemos avaliar o sistema em malha aberta com
o controlador projetado e sua margem de fase (MF) e margem de
ganho (MG). Estas ana´lises indicara˜o o atraso de fase e o ganho ne-
cessa´rios a serem inseridos no sistema para que este se torne esta´vel,
devido a` incertezas no modelo da planta. O diagrama de bode do
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sistema em malha aberta e´ apresentado na Fig. 7.1. A resposta de
fase do sistema nunca cruza os  - 180o. Isto indica que a MG = \infty ,
e o sistema em malha fechada e´ esta´vel para qualquer variac¸a˜o de
ganho, desde que K > 0. O cruzamento do mo´dulo com 0 db in-
dica a margem de fase. Neste sistema, ha´ uma margem de fase de
81, 5o na frequeˆncia de 1, 43 rad/s. Isto indica que atrasos maiores
que 1 segundo (Ta = \theta \omega =
81,5 \pi 180
1,43 = 1s) instabilizam o sistema. Para
diferentes indiv´ıduos, a incerteza na planta se resume a` variac¸a˜o
no ganho devido ao tipo de pele, segundo a escala de Fitzpatrick.
Deste modo, o controlador garante a estabilidade e seguimento de
refereˆncia para qualquer indiv´ıduo.
Figura 7.1: Diagrama de bode do sistema controlado em malha
aberta. O ponto azul represente a MF do sistema. Fonte: O Autor.
7.3 FILTRO ADAPTATIVO
O filtro adaptativo com algoritmo LMS atua independente-
mente da frequeˆncia de amostragem selecionada. Todo caso, a
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eficieˆncia da filtragem esta´ diretamente relacionada a frequeˆncia de
amostragem utilizada. Condic¸o˜es iniciais dos coeficientes do filtro
digital cooperam para a rapidez de convergeˆncia, mas cada iterac¸a˜o
e´ dependente da frequeˆncia de amostragem.
No filtro adaptativo utilizado neste trabalho, a frequeˆncia de
amostragem de 100 Hz na˜o se mostrou suficiente para a reduc¸a˜o
dos artefatos de movimento. O microcontrolador MSP430FR5969
na˜o se mostrou capaz de realizar os ca´lculos e comunicac¸a˜o com o
aceleroˆmetro em menos de 10 ms, impossibilitando a atuac¸a˜o do fil-
tro numa frequeˆncia de amostragem mais ra´pida. Soluc¸o˜es para este
problema sa˜o a alterac¸a˜o no co´digo implementado em firmware,
otimizando a comunicac¸a˜o entre o MSP430 e o aceleroˆmetro (esta
tarefa toma grande parte dos 10 ms de operac¸a˜o, a cada iterac¸a˜o);
e otimizac¸a˜o dos ca´lculos de filtragem, acelerando o processo.
Figura 7.2: Comparac¸a˜o da eficieˆncia do filtro adaptativo para duas
frequeˆncias de amostragem distintas: (a) 100 Hz e (b) 500 Hz.
Fonte: O Autor.
A Fig. 7.2 mostra o filtro adaptativo LMS simulado em MA-
TLAB em duas frequeˆncias de amostragem diferentes, para o mesmo
filtro FIR de 2a ordem utilizado. Nota-se considera´vel diferenc¸a de
(a) para (b), onde (a) corresponde a uma frequeˆncia de amostra-
gem de 100 Hz e (b) a frequeˆncia de amostragem de 500 Hz. Note
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que o filtro para Fs = 100 Hz na˜o e´ apenas insuficiente, mas insere
oscilac¸o˜es pontiagudas (spikes) no sinal, distorcendo-o.
7.4 PLATAFORMA DE AQUISIC¸A˜O
Inicialmente o microcontrolador selecionado para o proces-
samento da plataforma de aquisic¸a˜o foi o PIC16F1788 da Micro-
chip. No entanto, este PIC na˜o foi capaz de realizar o controle
de luminosidade nos LEDs em conjunto com a comunicac¸a˜o com
o aceleroˆmetro: sua arquitetura de 8-bits e´ incapaz de realizar
va´rias operac¸o˜es de varia´veis float (32 bits) em sequeˆncia. As-
sim, optou-se por selecionar um microcontrolador com maior ca-
pacidade de processamento, onde foi escolhido o microcontrolador
MSP430FR5969 da Texas Instruments. A biblioteca IQmathlib foi
de extrema importaˆncia para a realizac¸a˜o de todos os filtros digitais
e controle. Esta biblioteca transforma varia´veis float em varia´veis
int e realiza todas as operac¸o˜es de forma otimizada para a arquite-
tura MSP430.
A pesar das otimizac¸o˜es realizadas, o microcontrolador na˜o
foi capaz de comunicar-se com o aceleroˆmetro e realizar o filtro
adaptativo num tempo menor de 10 ms. Isto foi responsa´vel pela
na˜o-eficieˆncia da reduc¸a˜o de artefatos de movimento. O co´digo de
comunicac¸a˜o com o aceleroˆmetro, assim como o co´digo do filtro
adaptativo deve ser analisado com mais cautela, e verificac¸a˜o de
poss´ıveis pontos de otimizac¸a˜o. O desenvolvimento desta ana´lise
esta´ comentada nos Trabalhos Futuros.
O mapeamento entre o sistema de monitoramento de um
ve´ıculo automotivo para um sistema de monitoramento para um
ser humano se mostrou eficiente para a tarefa. A separac¸a˜o dos
componentes de acordo com suas func¸o˜es na˜o e´ apenas uma ma-
neira dida´tica e organizada de projeto, mas coopera para a versa-
tilidade do projeto. Os mo´dulos podem ser projetados de modo a
serem destaca´veis, abrindo a possibilidade de inserc¸a˜o e remoc¸a˜o
de quaisquer mo´dulos a qualquer momento, otimizando o sistema




A Plataforma de Aquisic¸a˜o se mostrou um equipamento efi-
caz para o monitoramento da pressa˜o sangu´ınea em tempo real,
para aplicac¸o˜es em sau´de ub´ıqua. A comunicac¸a˜o bluetooth torna
poss´ıvel a utilizac¸a˜o do equipamento em qualquer lugar, onde o
smartphone conectado ao dispositivo sera´ encarregado de transmi-
tir os valores de pressa˜o sangu´ınea para um estabelecimento assis-
tencial de sau´de.
O algoritmo de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea necessita de
uma calibrac¸a˜o inicial, com ajuda de um equipamento de medic¸a˜o
de pressa˜o auxiliar. No entanto, na˜o ha´ ind´ıcios da necessidade de
recalibrac¸a˜o para o indiv´ıduo, desde que mantenha o Mo´dulo Sen-
sorial na mesma posic¸a˜o. Ao trocar o MSen de posic¸a˜o, por exem-
plo do pulso esquerdo para o pulso direito, ha´ a necessidade de
recalibrac¸a˜o. Diferentes localidades do corpo da˜o origem a diferen-
tes formas de onda fotopletismogra´ficas, como mostrado na Fig. 2.4.
No entanto, fatores externos como desgaste dos LEDs, desgaste do
equipamento e dos componentes podem exigir uma recalibrac¸a˜o ou
troca de sensores.
Ja´ o algoritmo de ca´lculo de pressa˜o sangu´ınea via PPG sem
calibrac¸a˜o, apresentou resultados promissores. No momento na˜o e´
poss´ıvel utiliza´-lo para medic¸o˜es cl´ınicas. A pesar dos resultados
estarem dentro da norma para os 13 indiv´ıduos selecionados, ao in-
cluirmos todos os 34 indiv´ıduos, os resultados excedem a toleraˆncia
de erro ma´xima permitida pela AAMI. Isto indica a necessidade de
aperfeic¸oamento do algoritmo.
O controle de luminosidade e´ capaz de adquirir o sinal de
fotopletismografia em qualquer indiv´ıduo ao utilizar-se da maior
corrente no LED, sem que haja saturac¸a˜o. Seguido do controle de
ganho, a relac¸a˜o AC/DC do sinal torna-se a maior poss´ıvel para o
circuito projetado.
Por sua vez, o filtro adaptativo apresentou resultados promis-
sores em simulac¸a˜o, mas na˜o foi poss´ıvel de ser implementado na
arquitetura selecionada. A ma´xima frequeˆncia de amostragem ob-
tida nos ca´lculos na˜o foi poss´ıvel de realizar a reduc¸a˜o de artefatos
de movimento, ocasionando distorc¸o˜es no sinal.
Os estudos realizados neste trabalho trazem conhecimentos
no que se refere ao desenvolvimento de dispositivos para serem
usados no contexto da sau´de ub´ıqua, contribuindo para o monitora-
mento cont´ınuo dos pacientes, obtendo cada vez mais informac¸o˜es
e mais paraˆmetros fisiolo´gicos, dando suporte para manter a sau´de




A continuac¸a˜o deste trabalho e´ dada pela utilizac¸a˜o da Pla-
taforma de Aquisic¸a˜o em situac¸o˜es reais. Adicionalmente, uma
investigac¸a˜o mais profunda sobre o filtro adaptativo deve ser rea-
lizada, a fim de implementar um algoritmo funcional para reduc¸a˜o
de artefatos de movimento. Os trabalhos futuros podem ser dividi-
dos em:
1. Investigac¸a˜o do Filtro Adaptativo
O filtro adaptativo atualmente implementado deve ser ana-
lisado em comparac¸a˜o com resultados em simulac¸a˜o. A
frequeˆncia de amostragem deve ser aumentada para, no
mı´nimo, 200 Hz. Isto toma forma otimizando o algoritmo im-
plementado no MSP430 e, se necessa´rio, mudando a te´cnica
de filtragem adaptativa.
2. Testes Reais do Controle de Luminosidade e Filtragem Adapta-
tiva
Uma quantidade de indiv´ıduos deve ser selecionado para tes-
tes reais do controle de luminosidade e, posteriormente, do
filtro adaptativo. Os resultados ira˜o corroborar com os resulta-
dos dos artigos e resultados apresentados neste trabalho.
3. Testes Reais do Monitoramento de Pressa˜o Sangu´ınea
Um quantidade de indiv´ıduos deve ser selecionado de forma
a monitorar a pressa˜o sangu´ınea destes indiv´ıduos por uma
quantidade de tempo selecionada. Isto trara´ informac¸o˜es da
necessidade, ou na˜o, de recalibrac¸a˜o do algoritmo com o
tempo.
4. Investigac¸o˜es e Aperfeic¸oamento do Algoritmo de Ca´lculo de
Pressa˜o Sangu´ınea Sem Calibrac¸a˜o
Os resultados apresentados neste trabalho indicam a possibi-
lidade do desenvolvimento deste algoritmo. Os paraˆmetros
de calibrac¸a˜o devem ser obtidos utilizando-se desta plata-
forma de aquisic¸a˜o, e o algoritmo de regressa˜o deve obter
equac¸o˜es de calibrac¸a˜o espec´ıficas para o sensor desta plata-
forma, desenvolvendo-se assim um algoritmo de ca´lculo de
pressa˜o sangu´ınea via PPG sem calibrac¸a˜o.
5. Projeto de Mo´dulos Destaca´veis para o Sistema de Monitora-
mento
Os Mo´dulos apresentados neste trabalhos sa˜o fixos dentro
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do sistema de monitoramento. Mo´dulos destaca´veis abrem
a possibilidade de inserc¸a˜o e remoc¸a˜o de outros mo´dulos
no sistema de monitoramento, tornando-o mais adapta´vel
para diferentes aplicac¸o˜es em sau´de ub´ıqua (e.g., remover o
Mo´dulo de Gerenciamento de Energia reduz em tamanho o
sistema; um Mo´dulo de ECG pode ser anexado ao sistema).
A transformac¸a˜o de mo´dulos de monitoramento fixos para
mo´dulos destaca´veis deve ser bem estudada e projetada para
que facilite a adaptac¸a˜o sem alterac¸o˜es no projeto - para
isto um firmware deve ser projetado no microcontrolador de
forma que reconhec¸a o mo´dulo a ser inserido.
6. Aplicac¸a˜o do Sistema num Estudo de Uso de Tecnologias para
Sau´de Ub´ıqua
Apo´s a realizac¸a˜o dos testes reais, ha´ a necessidade de
um estudo do sistema numa aplicac¸a˜o para sau´de ub´ıqua.
Recomenda-se a utilizac¸a˜o do sistema para o monitoramento
cont´ınuo de pressa˜o sangu´ınea de indiv´ıduos com hipotensa˜o
ou hipertensa˜o, onde o sistema ira´ alertar o pro´prio indiv´ıduo
e um responsa´vel eventos de queda de pressa˜o ou de elevac¸a˜o
de pressa˜o. Ao ser alertado dos eventos, o indiv´ıduo e/ou o
responsa´vel sa˜o capazes de reagir ao evento muito mais rapi-
damente, evitando complicac¸o˜es circunstanciais.
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APEˆNDICE A
As caracter´ısticas dos sinais utilizados nesta pesquisa sa˜o aqui
descritos. Todos os sinais foram obtidos atrave´s do Physionet [34],
possuem frequeˆncia de amostragem de 125 Hz e nu´mero total de
amostras de 3751. Os sinais possuem va´rias horas de durac¸a˜o. Desta
maneira, como descrito no trabalho, 30 segundos de sinal foram se-
lecionados. A tabela 1 apresenta a identificac¸a˜o de cada sinal (ID) e
tempo do in´ıcio dos 30 segundos selecionados, tanto para PLETH
(fotopletismografia) como para ABP (pressa˜o sangu´ınea invasiva),
sabendo que ambos foram coletados simultaneamente. O banco de
dados selecionado foi o ”MIMIC II Waveform Database, version 3 part
0”, podendo ser obtido atrave´s do site do Physionet [34].
105
106 Apeˆndice A
Tabela 1: Caracter´ısticas dos Sinais PLETH e ABP selecionados
ID in´ıcio do sinal
3000860 18h 8min 33s
3001912 11h 25min 39s
3002094 6h 43min 9s
3002151 18h 17min 24s
3002546 2h 16min 25s
3002762 7h 3min 31s
3002921 6h 44min 43s
3003650 17h 38min 46s
3004751 23h 17min 6s
3007577 15h 24min 1s
3007696 20h 37min 1s
3008006 22h 28min 45s
3009617 24min 52s
3010066 3h 38min 47s
3010799 3h 41min 3s
3013262 18h 12min 13s
3013448 6h 37min 39s
3013604 5h 51min 17s
3014589 17h 49min 42s
3014995 16h 46min 38s
3015501 17h 55min 14s
3016428 23h 8min 15s
3017901 19h 5min 26s
3018897 9h 48min 31s
3019302 3h 20min 14s
3019644 10h 46min 49s
3019875 6h 26min 40s
3020162 18h 43min 7s
3021418 15h 16min 1s
3021670 1h 37min 38s
3021685 1h 45min 36,74s
3022565 1h 9min 8s
3022777 5h 28min 26s
3023009 19h 9min 51s
